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Depuis de nombreuses années, les techniques d’imagerie médicale n’ont cessé d’évoluer.
Les modalités d’imagerie comme la tomographie d’émission par positrons (TEP) et la to-
modensitométrie (TDM) sont maintenant conjointement utilisées dans le but de fournir
une image bimodale plus détaillée permettant d’effectuer des diagnostics précis en onco-
logie, en neurologie et en cardiologie. Tous les scanners TEP/TDM actuels sont conçus
en juxtaposant les deux sous-systèmes propres aux deux modalités avec chacune ayant ses
détecteurs et son électronique dédiés. Ainsi, pour éliminer ce dédoublement systémique
tout en favorisant une baisse du coût du scanner TEP/TDM, le Groupe de recherche
en appareillage médicale de Sherbrooke (GRAMS) et le Centre d’imagerie moléculaire de
Sherbrooke (CIMS) travaillent conjointement depuis près de 20 années dans le but de
mettre sur pied une nouvelle génération de scanner bimodal utilisant une seule chaîne
électronique de détecteurs. Leur partenariat a conduit à la réalisation du LabPET™ , le
premier scanner TEP préclinique commercial à base de photodiodes à avalanche (PDA).
Le système d’acquisition et de traitement en temps réel de ce scanner est doté de l’unique
capacité à traiter individuellement chaque événement enregistré dans chaque pixel de dé-
tection. Plus récemment ces deux groupes de recherche ont contribué au développement
d’un détecteur performant et d’une électronique frontale rapide et de faible bruit pouvant
concrétiser le projet de la bimodalité TEP/TDM combinée. C’est dans ce contexte que
s’insèrent les travaux de ce mémoire qui visent à finaliser l’intégration électronique et ma-
térielle du détecteur et de l’électronique frontale associée dans un système de traitement
similaire à celui du LabPET™, et pouvant à la fois détecter les rayons X TDM et les
photons d’annihilation TEP. Ce scanner bimodal TEP/TDM possède un anneau complet
de 3 072 canaux de détection composés de matrices de PDA où chaque pixel est couplé
individuellement à un pixel d’une matrice de scintillateurs LYSO. Un tube à rayons X
en rotation dans l’anneau de détection permet d’effectuer les acquisitions TDM en mode
comptage de photons. Les études de caractérisation menées sur ce scanner intégré révèlent
des performances TEP très similaires à celles des scanners précliniques existants. En TDM,
la capacité de comptage du système d’acquisition s’élève jusqu’à 900 000 cps/canal. Les
résultats préliminaires obtenus sur ce scanner bimodal représentent un premier pas per-
mettant d’entrevoir la possibilité d’obtenir des images TEP et TDM à partir d’un unique
système de détection.
Mots-clés : Imagerie médicale préclinique, Tomographie d’émission par positrons (TEP),
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CHAPITRE 1
INTRODUCTION
1.1 Mise en contexte
1.1.1 Imagerie médicale
La tomographie d’émission par positrons (TEP) est une technique d’imagerie de la méde-
cine nucléaire où une solution de radiotraceur contenant un radioisotope émetteur de po-
sitron est administrée au sujet à observer. Le traceur a pour but de cibler certains organes
ou tissus où le radioisotope se désintégrera en libérant un positron. Ce dernier s’annihilera
avec un électron environnant pour produire deux photons d’annihilation opposés à 180◦
et d’énergie individuelle de 511 keV. L’objectif de la TEP consiste en premier, à détecter
les photons d’annihilation issus de la désintégration nucléaire, ensuite à reconstruire la
distribution de la radioactivité dans le sujet et, en dernier, à quantifier la métabolisation
du traceur. Le développement de la TEP a pris plus de 40 années. Tout commence en
1932 avec la découverte du positron par Carl Anderson. Quelques années plus tard, en
1934, Ernest Lawrence et ses collaborateurs ont inventé le premier cyclotron [Lawrence
et Livingston, 1934]. Le cyclotron permet de créer des radioisotopes artificiels en accé-
lérant une particule chargée comme le proton ou le deutéron pour ensuite la bombarder
contre des atomes cibles. À partir de là, les radioisotopes très utilisés en TEP, comme 11C,
13N, 15O et 18F, ont fait leur apparition. Au début 1940, des biologistes mettent au point
des radiotraceurs à base de 11C pour comprendre les processus moléculaires à l’interieur
d’organismes vivants [Cramer et Kistiakowsky, 1940; Kamen, 1957]. Au même moment
de 1940 à 1950, les premiers détecteurs de photons à base de photomultiplicateurs et de
matériaux émetteurs de lumière au contact d’une radiation (scintillateurs), font leur ap-
parition [Wagner, 1998]. Au début 1950, um premier scanner, encore primitif, est conçu
pour localiser certains cancers à partir de radioisotopes émetteurs de positrons [Brownell
et Sweet, 1953]. Ce n’est qu’en 1970 que le concept de tomographie est introduit et met
en évidence la reconstruction d’images à partir des données de coupes transversales. En-
fin, après plus de 20 ans de recherche, en 1975, l’équipe de Ter-Pogossian met sur pied le
premier TEP avec un anneau complet de détecteurs, le tomographe transversal d’émission
de positrons (PETT) [Ter-Pogossian et coll., 1975].
1
2 CHAPITRE 1. INTRODUCTION
Parallèlement au développement en médecine nucléaire, une découverte similaire en radio-
graphie allait changer à jamais tous les domaines d’imagerie médicale : la tomodensito-
métrie (TDM). Celle-ci dérive de la radiographie conventionnelle où un flux de rayons X
traverse un patient et imprime sur une pellicule placée derrière lui le taux de transmission
des rayons X à travers les tissus et les organes internes. Contrairement à cette technique
ancienne, la TDM utilise un ensemble détecteur/source d’irradiation en rotation autour
du patient et le principe de la tomographie en coupe transversale. L’invention de la TDM
découle d’une succession d’évènements, entre autres la découverte des rayons X par Rönt-
gen en 1895, ce qui allait amorcer une nouvelle révolution en médecine par l’observation
non invasive des organes internes d’un patient [Francis et Williams, 1896]. Ensuite, en
1913, le tout premier tube à rayons X avec une anode en tungstène est conçu par Coolidge
[Coolidge, 1913]. À ce jour, ce genre de tube est le plus répandu en radiographie. Autour
des années 1940, Gabriel Frank développe la technique de rétroprojection qui consiste
à reconstruire une image à partir de différentes projections d’angles de rotation [Webb,
1992]. Autour des années 1960, plusieurs recherches mettant en évidence des techniques
d’imagerie de coupes transversales sont développées [Kuhl et Edwards, 1968; Oldendorf,
1961]. Mais, ce n’est qu’en 1967 que Hounsfield invente le tout premier tomodensitomètre
clinique avec lequel il démontre la possibilité de reconstruire l’image des structures internes
d’un patient à partir des coefficients d’absorption des tissus et en utilisant différentes pro-
jections d’angle de 1◦ [Hounsfield, 1976].
On désigne par « modalité », la manière d’obtenir une image médicale. Elle peut être
associée à la TEP ou à la TDM, ou encore, à l’imagerie par résonance magnétique (IRM),
etc. Quelle que soit la modalité utilisée, l’imagerie médicale permet généralement de re-
produire deux types d’images d’un sujet [Bushberg et coll., 2002]. Le premier type est
l’image anatomique ou morphologique qui consiste à reproduire des organes et tissus in-
ternes d’un patient (figure 1.1a). C’est le type d’images le plus exploité par la majorité des
modalités existantes comme la radiographie (c.-à-d., mammographie, TDM, fluoroscopie,
etc.), l’IRM, la tomographie optique diffuse et l’imagerie ultrasonore. Les informations
anatomiques permettent généralement d’observer des anomalies structurelles d’un tissu.
Cependant, elles fournissent peu ou pas d’information sur le mécanisme interne du fonc-
tionnement de l’organisme. C’est là qu’intervient le deuxième type d’image, soit l’imagerie
fonctionnelle, qui permet d’étudier la physiologie à l’échelle macroscopique, ou encore, les
bioprocessus internes des organes et tissus à l’échelle moléculaire (figure 1.1b). Ce type
d’images peut être obtenu par différentes techniques, notamment par la TEP, la tomogra-
phie d’émission monophotonique, l’IRM fonctionnelle et dans certains cas, la tomographie
optique diffuse [Eggebrecht et coll., 2014; Stender et coll., 2014]. Les recherches en on-
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cologie, en neurologie et en cardiologie ont permis de porter une attention particulière
aux systèmes d’imagerie fonctionnelle. Cependant, pour optimiser davantage la qualité
des images et donc des études et diagnostics faits, depuis le début de ce millénaire, un
nouveau type d’imagerie dit multimodal s’est développé. Ce dernier combine les avantages
d’une image anatomique avec celle fonctionnelle (figure 1.1c). Les systèmes à plusieurs
modalités (TEP/TDM, TEP/IRM, etc.) juxtaposent les sous-systèmes de chaque moda-
lité et représentent maintenant la référence en imagerie nucléaire [Muehllehner et Karp,
2006; Watson et coll., 2004].
Figure 1.1 Differents types d’images en imagerie médicale : (a) image ana-
tomique TDM, (b) image fonctionnelle TEP, (c) image mutlimodale fusionnée
TEP/TDM [Doylestown Health, 2014].
1.1.2 Projet LabPET™
En 1994, le Centre d’imagerie moléculaire de Sherbrooke (CIMS) a été le premier centre de
recherche à mettre sur pied un prototype TEP de scanner préclinique pour petits animaux
utilisant des détecteurs à base de photodiodes à avalanche (PDA) [Lecomte et coll., 1994].
D’ordinaire à cette époque, la majorité des TEP précliniques emploie des détecteurs à base
de tubes photomultiplicateurs (TPM). Quelques années plus tard, le partenariat du CIMS
avec le Groupe de recherche en appareillage médical de Sherbrooke (GRAMS) a conduit
à la commercialisation du LabPET™, le premier scanner TEP préclinique à base de PDA
[Fontaine et coll., 2005a]. Le LabPET™ est principalement utilisé pour faire de l’imagerie
TEP. Toutefois, son système d’acquisition et d’analyse en temps réel basé sur des portes
logiques programmables FPGA, est doté d’une capacité additionnelle à supporter une
acquisition de données TDM [Riendeau et coll., 2008]. Contrairement à tous les scanners à
plusieurs modalités, le LabPET™ offre la possibilité de fusionner intégralement la TEP et la
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TDM sur un seul matériel de détection et d’électronique. Cette intégration complète aurait
comme avantage d’éliminer le dédoublement systémique des scanners actuels à plusieurs
modalités. Ce qui n’est pas sans conséquence sur la réduction du coût des détecteurs, de
l’électronique et du coût global de l’appareil. De plus, cette architecture intégrée impose à
la TDM un principe d’acquisition par comptage de photons, ce qui peut potentiellement
avoir comme avantage de réduire la dose d’irradiation du patient.
Depuis la commercialisation du LabPET™, plusieurs travaux de recherche ont démontré
la possibilité d’obtenir une image TDM en utilisant l’électronique de ce scanner [Bérard
et coll., 2007; Bergeron et coll., 2015; Thibaudeau et coll., 2012]. En vue de réaliser cette
nouvelle génération de scanners multimodaux, plusieurs modifications ont été proposées
pour optimiser le système du LabPET™. Entre autres, un détecteur plus sensible à base
de scintillateurs LYSO couplés à des PDA a été proposé pour la détection simultanée des
faibles énergies des rayons X TDM et des énergies élevées des photons d’annihilation TEP
[Bergeron et coll., 2015]. De même une nouvelle électronique compacte et rapide à base
de circuits intégrés à application spécifique (ASIC) à faible bruit a été mise sur pied pour
gérer le flux élevé des rayons X et augmenter la probabilité de détection en optimisant le
rapport signal sur bruit (RSB) du système. C’est dans ce contexte que s’intègre le présent
projet de maîtrise qui vise à finaliser la réalisation de ce scanner préclinique à deux modes
(bimodal) TEP/TDM. Cette réalisation passe par la réponse à la question de recherche
suivante :
Quelles architectures géométrique, électronique et logicielle permettraient de réaliser des
acquisitions TEP et TDM rapides à partir d’un même système de détection tout en ayant
des performances comparables à celles des scanners existants ?
1.2 Objectifs du présent projet
La réalisation de ce projet de recherche vise principalement à intégrer et valider une
nouvelle génération de scanners à deux modes d’imagerie TEP/TDM utilisant le même
système de détection à base de PDA. Pour y arriver, les objectifs spécifiques suivants
doivent être atteints ou réalisés :
– Réduire les effets thermiques sur les détecteurs en assurant une température stable
inférieure à 50◦C autour de la région sensible des détecteurs ;
– Limiter l’impact du bruit électronique d’intégration en assurant un rapport signal
sur bruit (RSB) assez élevé pour détecter les photons TEP et TDM ;
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– Caractériser le temps mort et le taux maximal de comptage de l’électronique d’ac-
quisition dans les deux modalités TEP et TDM ;
– Évaluer la résolution moyenne en énergie de tous les canaux combinés du système
dans les deux modes d’acquisition TEP et TDM ;
– Caractériser la résolution temporelle moyenne en coïncidence de 2 canaux opposés
et de deux modules de détection opposés ayant chacun 64 pixels ;
– Évaluer le taux de comptage effectif maximal en TEP ;
– Évaluer la résolution spatiale intrinsèque dans les deux modes d’acquisition TEP et
TDM.
Par ailleurs, il est à noter que plusieurs prérequis nécessaires au démarrage de ce projet ont
été réalisés durant ces travaux de recherche, mais ne sont pas présentés dans ce document.
Il s’agit entre autres du développement du procédé d’assemblage des 192 circuits intégrés
sur les cartes électroniques frontales où un taux de réussite supérieur à 95% était nécessaire
pour garantir un nombre suffisant de canaux de détection fonctionnels.
1.3 Plan du document
Pour répondre à la question de recherche et réaliser les différents objectifs, ce document a
été séparé de la manière qui suit.
Le chapitre 2 présente en détail l’état de l’art entourant la TEP, la TDM et la bimodalité
TEP/TDM. Dans cette étude, les principes de détection, les détecteurs les plus utilisés,
ainsi que les différents critères de performances sont exposés pour mieux comprendre les
enjeux entourant la TEP et la TDM. De plus, les avantages et performances de la bimo-
dalité TEP/TDM sont énoncés et permettent de mettre en évidence l’objectif principal
visé par le présent projet de recherche.
Le chapitre 3 revient sur le scanner LabPET™ en présentant les différentes parties de
son système. Aussi, en accord avec les sujets discutés dans l’état de l’art, les critères de
développement et d’optimisation nécessaires à la construction et à l’intégration du nouveau
scanner bimodal TEP/TDM sont mis en évidence.
Ensuite, le chapitre 4 décrit en détail les parties essentielles de ce nouveau scanner bimodal.
C’est dans ce chapitre que toutes les conceptions électroniques et logicielles entourant le
système sont exposées.
Le chapitre 5 présente les différents résultats obtenus en accord avec les objectifs fixés.
Une discussion détaillée est portée sur chacun des résultats. Finalement, ce document se
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termine par une conclusion qui englobe les points principaux discutés dans les chapitres
précédents et les enjeux futurs liés à l’optimisation du scanner bimodal.
CHAPITRE 2
ÉTAT DE L’ART
2.1 Tomographie d’émission par positrons (TEP)
L’imagerie TEP se base sur une technique non invasive où une solution appélée radiotra-
ceur (contenant un agent radioactif lié à une sonde moléculaire) est préalablement injectée
au patient [Israel et coll., 1988]. L’objectif principal d’un scanner TEP est de reproduire
en une image la distribution de la concentration du radiotraceur dans l’organisme. Pour
comprendre les aspects entourant cette technique, les sections qui suivent élaborent dans
un premier temps le principe de la détection TEP. Par la suite, les différents types de
détecteurs et d’électroniques utilisés en TEP y sont brièvement décrits, et pour finir, les
caractéristiques physiques et les paramètres d’évaluation des performances y sont détaillés.
2.1.1 Principe de détection
Suite à l’injection du radiotraceur, celui-ci se distribue dans les tissus et organes ciblés
où il peut être métabolisé. Les radioisotopes contenus dans le radiotraceur se désintègrent
en libérant chacun un positron (antiparticule de l’électron). Le positron parcourt une cer-
taine distance avant de se combiner avec un électron environnant pour former en une
fraction de nanoseconde un positronium qui s’annihile ensuite pour émettre deux pho-
tons d’annihilation antiparallèles ayant chacun 511 keV d’énergie (figure 2.1) [de Dreuille
et coll., 2004]. L’angle d’incidence entre les deux photons d’annihilation est de 180◦ avec
une non-colinéarité de 0 à 0,25◦ provenant de l’énergie cinétique non nulle au moment de
l’annihilation [Lecomte, 2004; Lewellen et Karp, 2004]. En réalité, un système TEP a pour
but la détection en coïncidence de chaque paire de photons d’annihilation provenant de
la même désintégration (figure 2.2a). En pratique, les deux photons d’annihilation sont
considérés coïncidents s’ils sont détectés dans une même fenêtre temporelle préalablement
définie par le système. De plus, entre l’émission des photons d’annihilation et leur dé-
tection, une série d’effets indésirables peuvent survenir dans la matière et ainsi altérer
la probabilité de détection des photons issus de la même désintégration. En premier, un
photon de 511 keV d’énergie est susceptible de subir un effet de diffusion Compton où il
entre en collision avec un électron environnant de la matière et perd une partie de son
énergie tout en étant dévié de sa trajectoire d’origine avant d’être détecté [Cherry et coll.,
2012]. Dans ce cas, le tube de réponse rejoignant les deux détecteurs où ont eu lieu les
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Figure 2.1 Processus d’annihilation du positron et principe de détection en
TEP (adaptation de [Espinosa et coll., 2013]).
détections est faussé (figure 2.2b). La probabilité d’occurrence des coïncidences diffusées
dépend principalement de la densité et de l’épaisseur des tissus traversés [Tai et Laforest,
2005]. Le deuxième effet indésirable résulte de la détection en coïncidence de deux évé-
nements (photons) ne provenant pas de la même annihilation (figure 2.2c). Ce genre de
coïncidences tout à fait aléatoire et inévitable est dit fortuit. Sa probabilité d’occurence est
liée à la largeur de la fenêtre temporelle paramétrée dans le système et croît avec environ
proportionnellement le carré de l’activité radioactive présente dans le champ de vue du
scanner [de Dreuille et coll., 2004; Tai et Laforest, 2005].
Figure 2.2 Illustration des différents types de coïncidences présentes en image-
rie TEP (adaptation de [Cherry et coll., 2012]).
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2.1.2 Détecteurs TEP avec scintillateurs
En TEP, la méthode de détection la plus exploitée se base sur l’utilisation de matériaux
scintillateurs couplés à des photodétecteurs. Le scintillateur est un cristal qui, lorsqu’il est
excité par une radiation ionisante, émet de la lumière visible ou ultra-violette de longueur
d’onde se situant généralement entre 360 à 580 nm (tableau 2.1). Quant au photodétecteur,
il intervient dans la capture et la conversion de cette lumière émise en un signal électrique
qui est ensuite conditionné et traité par une chaîne électronique. La gamme de longueurs
d’onde d’émission lumineuse du scintillateur et la réponse spectrale du photodétecteur
doivent idéalement être adaptées pour maximiser l’efficacité d’absorption. Les sections
qui suivent décrivent les caractéristiques et paramètres à considérer lors du choix des
scintillateurs et des photodétecteurs.
Scintillateurs
Le scintillateur a pour rôle de bloquer la propagation de la radiation ionisante en absorbant
son énergie et de produire une impulsion de photons visibles ou ultra-violets d’amplitude
proportionnelle à la portion d’énergie incidente absorbée [Melcher, 2000]. L’impulsion lu-
mineuse se caractérise par un temps de montée, une amplitude maximale et un temps
de décroissance [Wilkinson III, 2004]. Le temps de montée dépend principalement des
propriétés physiques du scintillateur utilisé. Quant à l’amplitude maximale de l’impul-
sion, elle dépend des propriétés de luminescence (efficacité de conversion lumineuse) du
scintillateur et est proportionnelle à la fraction d’énergie convertie en lumière dans le
scintillateur [Wilkinson III, 2004]. Enfin, le temps de décroissance dépend des propriétés
fluorescentes intrinsèques aux scintillateurs et détermine la rapidité avec laquelle deux
radiations peuvent être détectées consécutivement.
Les quatre principales caractéristiques physiques intrinsèques d’un scintillateur approprié
pour l’imagerie TEP sont, d’une part la densité et le numéro atomique effectif qui déter-
minent son pouvoir d’arrêt pour le rayonnement incident, et d’autre part la luminescence
et la constante de décroissance qui déterminent l’amplitude du signal électrique généré
sous l’effet du rayonnement. En pratique, aucun scintillateur ne possède toutes les quali-
tés du scintillateur idéal. En fonction du type d’application, certains compromis doivent
être faits dans le but de choisir le scintillateur le mieux adapté. Le tableau 2.1 présente les
propriétés physiques essentielles de certains scintillateurs utilisés en TEP et en médecine
nucléaire. L’iodure de sodium dopé au thallium (NaI:Tl), a été le premier scintillateur
utilisé dans les scanners TEP en raison de sa disponibilité et de sa grande luminescence
de 41 000 Ph/MeV (photons par million d’électronvolts). Bien qu’il permette de réaliser
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de bons RSB, ce scintillateur est plus ou moins adapté pour les applications à fort taux de
comptage en raison de sa constante de décroissance très lente (230 ns). Par ailleurs, son
caractère hygroscopique complique son utilisation dans les applications de grande densité
de détecteurs comme en TEP préclinique.
Le bromure de lanthane dopé au cérium (LaBr3:Ce) découvert autour des années 2000
offre la plus grande luminescence (autour de 60 000 Ph/MeV) et permet d’obtenir une
meilleure résolution en énergie (tableau 2.1). Comparativement au NaI, il possède une
très faible constante de décroissance (16 à 25 ns), et offre un comportement thermique
presque linéaire jusqu’à 175◦C où il produit encore plus de 90% de la luminescence à la
température ambiante [Chen et coll., 2014; Iltis et coll., 2006]. Toutefois, la fabrication de
ce cristal s’avère difficile, entre autres, à cause de son caractère plus hygroscopique que le
NaI [Iltis et coll., 2006].
Tableau 2.1 Propriétés physiques des scintillateurs communement utilisés en
TEP.
Propriétés NaI BGO LSO GSO CsI CsF LuAP LaBr3 BaF2
Densité (g/cm3)a,b 3,67 7,13 7,4 6,71 4,51 4,11 8,4 5,3 4,89
Zeffa,b 51 75 65 59 54 53 64 46 53
1/µ511keV (mm)b 25,9 11,2 12,3 15 - - 11 22,3 22
Cste de tempsa,b (ns) 230 300 40 60 680 4 18 16 à 25 620/0,8
(Ph/keV)a,b,c 41 9 30 8 à 10 64,8 - 12 60 10/1,4
n réfractiona,b 1,85 2,15 1,82 1,85 1,8 1,48 1,94 1,9 1,49
λmax émise (nm)a,b 415 480 420 430 540 390 365 360 310/220
Hygroscopiquea,b Oui Non Non Non Peu Oui Non Oui Non
NaI : iodure de sodium dopé au thallium (NaI:Tl), BGO : germanate de bismuth, LSO : orthosilicate de
lutécium dopé au cérium (LSO:Ce), GSO : orthosilicate de gadolinium dopé au cérium (GSO:Ce), CsI :
iodure de césium dopé au thallium (CsI:Tl), CsF : fluorure de césium, LuAP : aluminate de lutécium
dopé au cérium (LuAP:Ce), LaBr3 : bromure de lanthane dopé au cérium (LaBr3:Ce), BaF2 : fluorure
de baryum.
a [Wilkinson III, 2004], b [Lecomte, 2009], c [Knoll, 2000]
L’orthosilicate de lutécium dopé au cérium (LSO:Ce) possède un pouvoir d’arrêt très
efficace pour les photons d’annihilation grâce à un numéro atomique effectif (Zeff ) élevé.
Sa longueur d’atténuation faible de 12,3 mm à 511 keV contribue à la réduction de la taille
par pixel, ce qui est un facteur déterminant pour l’amélioration de la résolution spatiale
intrinsèque du détecteur (section 2.1.4). Son temps de décroissance de 40 ns est adapté pour
des applications à fort taux de comptage et permet la réduction du temps de coïncidence et,
par le fait même, l’amélioration de la résolution temporelle. Le caractère non hygroscopique
du LSO garantit une fabrication à moindre coût et une meilleure accessibilité contrairement
au NaI et au LaBr3. Par ailleurs, le LSO possède un rendement lumineux relatif par
2.1. TOMOGRAPHIE D’ÉMISSION PAR POSITRONS (TEP) 11




Introduits dès le début de la TEP, les TPM collectent les photons lumineux émis par
une couche de cristal scintillant et produisent une impulsion de courant électrique [Knoll,
2000]. Le principe de fonctionnement des TPM est illustré à la figure 2.3. À l’entrée du
tube, une couche de photocathode émet des photoélectrons lorsqu’elle est stimulée par des
photons lumineux. Ces électrons sont ensuite accélérés par le champ électrique produit
par la différence de potentiel appliquée entre la photocathode et la première dynode.
Les électrons accélérés entrent en collision avec la première dynode qui libère à son tour
des électrons supplémentaires. Ces électrons subissent une multitude d’impacts avec des
dynodes subséquentes pour se multiplier davantage avant d’être collectés par une anode
placée en fin de course. Le taux d’amplification des électrons est étroitement lié au nombre
d’étages de dynode (typiquement de 9 à 12) [Cherry et coll., 2012]. Par ce principe, les
TPM sont capables de réaliser un gain de charges supérieur à 106 [Cherry et coll., 2012;
Levin, 2004]. Le processus d’émission et d’amplification des photoélectrons produit très
peu de bruit électronique, par conséquent, les TPM possèdent un excellent RSB [Pichler
et Ziegler, 2004].
Figure 2.3 Structure et principe de fonctionnement des tubes photomultiplica-
teurs (adaptation de [Cherry et coll., 2012]).
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Le faible rendement quantique (< 25% à 420 nm pour la majorité des TPM) est une
des principales faiblesses de ces photodétecteurs [Pichler et Ziegler, 2004; Semmler et
Schwaiger, 2008]. Cependant, une nouvelle génération de tubes multiplicateurs utilisant
une photocathode à haute efficacité permet d’obtenir jusqu’à 42% de rendement quantique
[Cinti et coll., 2011]. Par ailleurs, le pouvoir d’amplification des TPM dépend de la diffé-
rence de potentiel appliquée entre les dynodes [Cherry et coll., 2012]. Ainsi, l’application
d’une forte tension de polarisation est nécessaire pour atteindre des gains élevés, typique-
ment de l’ordre de 1 kV pour un gain de 106 [Levin, 2004]. De plus, le déplacement des
photoélectrons est sujet à des perturbations en présence d’un champ magnétique [Knoll,
2000]. Ainsi pour éviter de telles perturbations, les TPM sont encapsulés dans des blin-
dages métalliques qui servent d’isolateurs magnétiques, ce qui entraîne, par conséquent,
une augmentation de leur coût de fabrication [Calvo et coll., 2010]. Enfin, avec leur taille
importante, ils sont moins adéquats dans les applications pour petits animaux où la di-
mension du détecteur est un facteur limitant la résolution spatiale du scanner [Hutchins
et coll., 2008].
Photodiodes à avalanche (PDA)
Les PDA sont des photodétecteurs à jonction p-n fabriqués sur un substrat en silicium
(figure 2.4). Contrairement à une photodiode conventionnelle, les PDA sont opérées dans
le mode d’amplification avalanche où une tension de polarisation inverse élevée (en des-
sous de la tension de claquage) est soumise entre l’anode et la cathode. Dans ce mode, un
fort champ électrique est produit à la région neutre de charges (zone de déplétion). Ainsi,
lorsqu’un photon lumineux d’énergie suffisante est absorbé dans la région photosensible
(région-π) de la photodiode, il y a production d’une paire électron-trou. Le fort champ
électrique contribue à la séparation de la paire électron-trou et accélère l’électron (ou le
trou) avec une énergie cinétique suffisante pour arracher d’autres paires électrons-trous de
la matière cristalline. Les électrons générés sont eux aussi soumis aux mêmes processus
d’accélération et de collision pour créer des paires électrons-trous supplémentaires par io-
nisation [Semmler et Schwaiger, 2008]. Cet effet ionisant ou effet avalanche peut engendrer
un gain de charges de l’ordre de 102 à 103, ce qui est largement inférieur à celui produit
par les TPM [Cherry et coll., 2012; Knoll, 2000; Pichler et coll., 2008]. Avec un gain aussi
faible, l’utilisation de circuits de préamplification de charge à faible bruit est nécessaire
pour optimiser le RSB. [Fontaine et coll., 2009; Pichler et coll., 2008]. De plus, les PDA
sont très sensibles aux variations thermiques, ce qui a pour conséquence de perturber
la stabilité du gain [Cherry et coll., 2012; Knoll, 2000]. Un environnement contrôlé per-
met de limiter les perturbations thermiques, sinon l’utilisation d’un circuit de polarisation
sophistiqué est nécessaire pour assurer une meilleure stabilité du gain.
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Figure 2.4 Structure d’une photodiode à avalanche (adaptation de [Hergert,
2017]).
Les PDA ont d’abord été utilisées dans les scanners précliniques pour petits animaux, pour
ensuite y avoir recours pour remplacer les TPM dans les scanners hybrides TEP/IRM en
raison de leur insensibilité aux champs magnétiques [Knoll, 2000; Semmler et Schwaiger,
2008]. À ce jour, elles ont été largement implantées dans plusieurs scanners précliniques
pour petits animaux [Fontaine et coll., 2005a; Gaudin et coll., 2017; Lecomte et coll., 1996;
Pichler et coll., 2001; Yang et coll., 2008]. De plus, leur taille réduite permet d’étendre
leur utilisation dans les applications nécessitant une meilleure résolution spatiale et une
densité importante de détecteurs [Lecomte, 2004; Pichler et Ziegler, 2004]. Par ailleurs,
comparativement aux TPM, les PDA ont une tension de polarisation plus faible de l’ordre
de 400 V et elles possèdent un meilleur rendement quantique avoisinant les 50% à 85% en
fonction de la longueur d’onde du photon incident [Buzhan et coll., 2003; Cherry et coll.,
2012; Pichler et Ziegler, 2004; Semmler et Schwaiger, 2008].
Photomultiplicateurs en silicium (SiPM)
Aussi appelés compteurs de photon multi-pixel, les SiPM sont des matrices planes de
100 à 1 600 micro-cellules de photodiodes à avalanche monophotonique (PAMP) [Gomi
et coll., 2007]. Contrairement aux PDA, les PAMP sont polarisées au-delà de la tension de
claquage correspondant au mode Geiger et elles possèdent une zone de déplétion très étroite
permettant ainsi l’application d’une faible tension de polarisation (< 100 V) [Buzhan
et coll., 2003; Semmler et Schwaiger, 2008]. Dans ce mode d’opération, à l’absorption
de quelques photons, une cellule de photodiode peut produire un écoulement intense de
porteurs chargés en une fraction de seconde qui doit être rapidement maîtrisé pour éviter
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une auto-destruction de la cellule [Roncali et Cherry, 2011; Semmler et Schwaiger, 2008].
Pour accomplir cette dernière fonction, les SiPM nécessitent un circuit d’étouffement conçu
très souvent, avec des composants passifs comme l’illustre la figure 2.5 [Herbert et coll.,
2007; Roncali et Cherry, 2011]. Toutefois, grâce à cet effet de sur-emballement des porteurs
à l’absorption lumineuse, les SiPM sont capables d’atteindre un gain très élevé (entre 105
à 107) qui, comme les PDA, varie selon la température et la tension de polarisation [Gomi
et coll., 2007; Roncali et Cherry, 2011]. Un gain élevé favorise un meilleur RSB et élimine
le besoin d’utiliser des circuits de préamplification de charge supplémentaires. Cependant,
la dépendance du gain aux variations thermiques peut nécessiter un système de régulation
de la polarisation pour garantir une meilleure stabilité du gain [Roncali et Cherry, 2011].
Par ailleurs, le bruit engendré par les perturbations thermiques est prédominant chez les
SiPM plus qu’avec les PDA et peut introduire de faux déclenchements de cellules pouvant
ainsi réduire leur performance de détection. De plus, l’amplitude du signal de sortie d’une
matrice SiPM dépend du nombre de cellules excitées et doit être proportionnelle au nombre
de photons lumineux incidents provenant du scintillateur. Ainsi, pour éviter d’introduire
une non-linéarité de l’amplitude du signal généré, le nombre de cellules de la matrice SiPM
doit être impérativement adapté au nombre maximal de photons incidents généré par le
scintillateur [Bondarenko et coll., 1998; Roncali et Cherry, 2011].
Figure 2.5 (À gauche) Une matrice de SiPM de STMicroelectronics et (à droite)
son équivalent électrique correspondant (adaptation de [Mazzillo et coll., 2009]).
Les SiPM ont été introduits pour remplacer les TPM en raison de leur insensibilité aux
effets magnétiques [Gomi et coll., 2007; Semmler et Schwaiger, 2008]. Les TPM et les PDA
ont une efficacité de photodétection similaire à leur rendement quantique, tandis qu’avec
les matrices SiPM où la surface active est limitée par les circuits d’étouffement, l’efficacité
de photodétection est largement influencée par le ratio de la surface que représente la zone
photosensible par rapport à la surface totale d’une matrice [Bondarenko et coll., 1998;
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Roncali et Cherry, 2011]. Malgré un rendement quantique élevé pour chaque cellule de
photodiode, cette contrainte géométrique limite l’efficacité de photodétection maximale
des SiPM entre 5% à 50% pour une longueur d’onde incidente de 420 nm [Llosá et coll.,
2008; Roncali et Cherry, 2011].
Le tableau 2.2 résume les caractéristiques physiques des trois types de photodétecteurs
discutés dans cette section. Les SiPM se présentent comme une solution alternative aux
TPM en possédant le même gain que ces derniers tout en étant insensibles aux champs
magnétiques. Les SiPM ont un temps de réponse très rapide et le coût relié à leur fabri-
cation peut être considérablement réduit à l’aide du procédé de fabrication CMOS pour
permettre son utilisation dans les applications de haute résolution [Roncali et Cherry,
2011]. Tout comme les PDA, les SiPM possèdent un spectre de réponse qui se limite à
la lumière visible jusqu’au début infrarouge, ce qui les rend incompatibles avec le scin-
tillateur très luminescent LaBr3 (tableau 2.1). Cependant, contrairement aux PDA, les
études de caractérisation faites avec les SiPM montrent des efficacités de photodétection
non linéaires et plus faibles causées en partie par le facteur de remplissage moins élevé des
cellules SiPM.
Tableau 2.2 Performances physiques des photodétecteurs TPM, PDA et SiPM.
Propriétés TPM PDA SiPM
Efficacité de photodétection @ 420 nm (%) 25 a e 75 a 5 à 50 c
Plage d’efficacité maximale (nm) 300 à 400 d e 500 à 600 f d 500 à 600 d c
Réponse spectrale (nm) 200 à 700 b e 350 à 1 100 b 350 à 1 100 b c
Gain a b g 106 102 à 103 106
Tension de polarisation (V) ∼1 000 a b ∼400 a b <100 a b
Temps de montée de l’impulsion (ns) 1 à 3 a b 5 a b 1 a c
Courant d’obscurité/comptage g <0.1 nA/cm2 1 à 10 nA/mm2 0.1 à 1 MHz/mm2
Sensibilité au champ magnétique b g Oui Non (< 10 T) Non (< 15 T)
a [Semmler et Schwaiger, 2008], b [Pichler et Ziegler, 2004], c [Roncali et Cherry, 2011], d [Buzhan
et coll., 2003], e [Cherry et coll., 2012], f [Knoll, 2000], g [Lecomte, 2009]
2.1.3 Électronique frontale d’un scanner TEP
En TEP, les détecteurs les plus utilisés (à base de scintillateurs) émettent un signal de sortie
sous forme d’une impulsion de charges dont la durée dépend principalement de la constante
de temps de décroissance du scintillateur couplé au photodétecteur. [Cherry et coll., 2012].
L’amplitude maximale de l’impulsion dépend du gain fourni par le photodétecteur et de
la quantité de photons lumineux produits par le scintillateur à l’absorption de l’énergie de
la radiation incidente. L’électronique frontale du scanner TEP a pour but de conditionner
ce signal et d’extraire les données préliminaires nécessaires à la détection de coïncidences.
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Sa conception est cruciale, car elle correspond à la première source et à la plus grande
contribution de bruit électronique pouvant détériorer le RSB du système [Lewellen et
Karp, 2004]. Elle requiert donc de l’électronique de faible consommation électrique et de
faible bruit électronique. C’est pour cette raison qu’elle est conçue sous la forme de circuit
intégré à application spécifique (ASIC : Application specific integrated circuit) [Geronimo
et coll., 2000; Pratte et coll., 2008].
Chaque scanner TEP possède une architecture électronique différente qui dépend prin-
cipalement du type de détecteurs utilisés. La figure 2.6 expose seulement l’électronique
frontale optimisée du scanner TEP/TDM du présent projet de recherche qui dérive de
celle du LabPET™ employant des photodétecteurs en silicium de type PDA.
Figure 2.6 Schéma bloc de l’électronique frontale simplifiée d’un scanner TEP
et (en dessous) la chaîne électronique optimisée du scanner TEP/TDM dérivant
de celle du scanner préclinique LabPET™ (adaptation de [Fontaine, 2010; Koua,
2010]).
Préamplificateur de charge et amplificateur
Dans le cas du scanner TEP/TDM, le détecteur LabPET II utilisé se compose d’une ma-
trice de scintillateurs LYSO (orthosilicate de lutécium-yttrium) qui sont des LSO avec un
certain pourcentage d’yttrium pour favoriser la croissance du cristal et dont les perfor-
mances sont presque similaires au LSO [Lecomte, 2009]. Cer derniers sont couplés indivi-
duellement à une matrice de PDA. La faible charge électrique impulsionnelle à la sortie du
photodétecteur est en premier conditionnée par le circuit du préamplificateur de charge
(CSP : Charge-sensitive preamplifier) qui a pour rôle d’amplifier cette impulsion et de
la convertir en tension tout en améliorant le RSB [Koua, 2010]. L’utilisation des PDA
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requiert davantage de gain de préamplification, comparativement aux TPM, qui avec leur
gain intrinsèque élevé permet de réaliser un excellent RSB et d’utiliser un gain CSP mi-
nimal de l’ordre de 5 à 20 [Cherry et coll., 2012]. Ensuite, le signal de sortie du CSP est
amplifié au besoin par un circuit d’amplification utilisant des compensateurs pôle-zéro. Le
rôle premier de ce dispositif consiste à corriger la non-linéarité du signal introduite par la
contre-réaction du préamplificateur. De plus, le gain ajustable de cet étage peut servir à
uniformiser les variations de rendement lumineux des scintillateurs et du gain des PDA
des différents canaux de détection.
Filtre de mise en forme
Dans le cas du scanner TEP/TDM, le circuit de mise en forme filtre et adoucit la forme du
signal en une semi-Gaussienne [Koua, 2010]. À cette étape, l’intégrité du signal de départ
doit être gardée pour que l’amplitude de l’impulsion reflète l’énergie du photon incident
absorbé. L’autre rôle du circuit de mise en forme consiste à ramener plus rapidement la
pente décroissante du signal à un niveau de plancher nul. Ce raccourcissement temporel
du signal est un facteur déterminant pour les applications à forts taux d’événements et
minimise les effets d’empilement des impulsions tout en réduisant le temps mort de l’étage.
Cependant, en présence d’empilement, le plancher du signal peut varier et entraîner des
erreurs lors de la mesure de l’amplitude réelle des impulsions individuelles. Pour pallier ce
problème, un circuit de correction du plancher (BLH : Baseline holder) va souvent être
utilisé dans la chaîne électronique frontale des détecteurs d’imagerie médicale [Geronimo
et coll., 2000].
Mesure de l’énergie
Une fois l’impulsion conditionnée et amplifiée, la prochaine étape consiste à mesurer l’éner-
gie absorbée du photon incident. En TEP préclinique, deux approches sont souvent utili-
sées pour effectuer cette tâche [Fontaine, 2010]. La première méthode et la plus intuitive
consiste à échantillonner l’impulsion en utilisant un convertisseur analogique-numérique
(CAN) très rapide et ensuite à calculer numériquement le maximum du signal qui est
directement proportionnel à l’énergie de la radiation absorbée [Fontaine et coll., 2009;
Goertzen et coll., 2012; Ollivier-Henry et coll., 2011]. Comme dans de nombreux scanners
TEP, cette technique est aussi utilisée dans le scanner TEP/TDM après l’étage de sorties
différentielles où des CAN numérisent directement les signaux d’impulsion générés (figure
2.6). Une fois l’extraction de l’énergie du photon terminée, un discriminateur d’énergie
permet de filtrer les évènements détectés en utilisant simplement un seuil de discrimina-
tion sur l’amplitude des impulsions numériques (figure 2.7). La mesure d’énergie par les
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Figure 2.7 Signaux d’impulsions générés par l’électronique frontale du scanner
TEP/TDM en utilisant des détecteurs LabPET II et montrant les seuils de
discrimination et de détection.
CAN est une méthode directe, cependant, dans les systèmes utilisant une grande densité
de canaux de détection, il devient laborieux de gérer l’immense surface occupée par les
nombreux CAN et la consommation électrique que cela engendre [Fontaine, 2010]. Un
moyen de remédier à ce problème consiste à utiliser la technique du temps au-dessus du
seuil (ToT : Time-over-threshold)) où l’énergie du photon est déduite de la mesure du
temps que passe l’impulsion au-dessus d’un certain seuil de tension par l’utilisation de
comparateurs [Kipnis et coll., 1997; Njejimana et coll., 2013]. La conversion de temps ToT
en énergie n’est pas aussi directe qu’avec la méthode des CAN, donc un étalonnage est
nécessaire pour générer une table de conversion [Fontaine, 2010].
Mesure du temps
Comme dans le scanner TEP/TDM, la technique couramment utilisée consiste à lire un
compteur de temps (issu d’un signal d’horloge) lors de l’apparition de l’impulsion. Ce
point ou seuil de détection de l’impulsion se trouve dans la pente de montée (figure 2.7).
Toutefois, les variations de la pente de montée du signal en fonction de l’énergie du photon
créent une imprécision du temps réel d’arrivée de l’évènement incident. Une approche pour
optimiser la précision exacte du temps de détection implique l’utilisation d’un discrimina-
teur à fraction constante (DFC) où le seuil de détection de l’impulsion, au lieu d’être fixe,
varie selon l’amplitude mesurée de l’impulsion [Leroux et coll., 2009a].
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2.1.4 Critères de performance en TEP préclinique
Ces critères sont les paramètres essentiels permettant de valider et de caractériser sur
une base commune tous les scanners TEP. Depuis de nombreuses années, l’Association
nationale des fabricants de matériel électrique (NEMA) définit et régule l’ensemble des
critères ainsi que la méthodologie requise pour leur évaluation. En TEP, la norme en
vigueur est le NEMA NU 4-2008 pour les scanners précliniques dédiés aux petits animaux
[National Electrical Manufacturers Association, 2008]. Parmi les critères définis par la
NEMA, seuls la résolution spatiale, la sensibilité et le taux de comptage effectif ont été
retenus dans les pages suivantes en raison de leur pertinence avec le présent projet. Par
ailleurs, d’autres critères tels que les résolutions en temps et en énergie y sont aussi détaillés
afin de mieux caractériser le système de détection.
Résolution en temps
La résolution en temps représente le temps minimal durant lequel un système peut détec-
ter deux événements simultanés. C’est un paramètre clé dans la détection en coïncidence
et crucial dans les scanners TEP basés sur la mesure du temps de vol [Conti et Rothfuss,
2010]. Dans ce dernier système, les photons d’annihilation voyageant à la vitesse de la
lumière doivent être détectés à des picosecondes près pour pouvoir estimer l’origine du
point d’annihilation du positron sur le tube de réponse. Intrinsèquement au détecteur à
photodiode avalanche, la résolution temporelle est limitée par la décroissance de l’impul-
sion lumineuse qui détermine le temps de montée de l’impulsion électrique à la sortie du
CSP. Cependant, la source principale de détérioration de la résolution en temps est géne-
ralement au niveau du discriminateur en temps et de la méthode de conversion du temps,
qui contribuent à eux deux à plus de 60% de la résolution temporelle [Moses et Ullisch,
2006].
La résolution en temps d’un système s’estime par la largeur à mi-hauteur (LMH) de la
distribution du temps de coïncidence des événements [Moses et Ullisch, 2006]. C’est un
facteur décisif dans le choix de la fenêtre du temps de coïncidence qui contribue à la
réduction des coïncidences fortuites pouvant altérer le contraste et la qualité de l’image
reconstruite. En TEP, la résolution temporelle se situe entre 2 à 5 ns pour les systèmes sans
temps de vol [Kamada et coll., 2014; Kemp et coll., 2009; Zhang et coll., 2007]. Cependant,
il faut comprendre que la performance d’un scanner ne repose pas sur un seul critère, mais
bien sur l’ensemble des performances.
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Résolution en énergie
La résolution en énergie représente la précision du système à détecter l’énergie exacte dé-
posée par le photon d’annihilation. C’est donc une mesure de l’erreur entre l’énergie du
photon absorbé au niveau du scintillateur et celle réellement mesurée. Pour connaître les
phénomènes influençant la résolution en énergie, il est important de comprendre l’expres-
sion théorique de la résolution en énergie dans le cas d’un scintillateur couplé à une PDA,
donnée par [Lecomte et coll., 1998] :





Dans cette équation, RN , RM , RS représentent respectivement le bruit électronique, le
bruit de multiplication et la résolution du scintillateur. L’expression de ces derniers est
donnée par :
RN = 2, 35 · ENC/(M ·N) (2.2)
RM = 2, 35
√






avec Re = 2, 35
√
FS/N (2.5)
ENC : Charge équivalente de bruit de la PDA et du CSP ;
M : Gain de la PDA ;
N : Nombre moyen de photoélectrons primaires détectés par la PDA ;
F : Facteur de Fano (excès de bruit) dû aux variations statistiques du gain de la PDA ;
Re : Résolution statistique du scintillateur ;
FS : Facteur d’excès de bruit dû aux variations statistiques du nombre de photons pro-
duits dans le scintillateur ;
Ri : Résolution intrinsèque du scintillateur.
Ainsi, pour résumer ces équations, le choix d’un scintillateur très luminescent, d’un photo-
détecteur de fort gain et de rendement quantique élevé ainsi qu’une électronique frontale
de très faible bruit contribuent majoritairement à l’amélioration de la résolution en énergie
d’un scanner TEP.
Par ailleurs, les photons émis par le scintillateur doivent être idéalement acheminés à la
partie sensible du photodétecteur grâce au choix d’un couplage optimal à l’interface cristal-
photodétecteur. Un paramètre moins souvent pris en compte est la thermo-sensibilité du
détecteur qui contribue à une variation du gain des photodétecteurs en semiconducteur
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(comme la PDA et le SiPM) et de la luminescence du scintillateur [Keereman et coll.,
2013]. À température élevée, cet effet produit un décalage de l’histogramme d’énergie, et
donc, du photopic (figure 2.8) vers les énergies faibles. Ceci altère dans certains cas le
rapport signal sur bruit, de même que la résolution en énergie [Spanoudaki et coll., 2008].
Figure 2.8 Histogramme du spectre en énergie des événements individuels dé-
tectés à l’aide des détecteurs LabPET II utilisés sur le scanner TEP/TDM,
montrant la largeur à mi-hauteur (LMH) du photopic à 511 keV et les autres
structures particulières observées avec ce détecteur.
L’histograme du spectre en énergie illustré à la figure 2.8 est déduit de la distribution en
énergie des événements individuels détectés en utilisant les détecteurs LabPET II irradiés
avec une source de germanium (68Ge), émettant des photons d’annihilation de 511 keV.
L’analyse de ce spectre fournit des détails importants sur la contribution du bruit électro-
nique, la probabilité d’occurrence des effets Compton, la diaphonie entre les pixels et la
quantité d’évènements de rétrodiffusion. Cette dernière est causée par la diffusion Comp-
ton du rayonnement incident sur les matériaux environnants où le photon diffusé revient
ensuite vers le détecteur. En pratique, la résolution en énergie est déduite de l’estimation
gaussienne de la distribution autour du photopic réprésentant les événements détectés.
De cette estimation gaussienne, la résolution en énergie s’obtient du ratio de la largeur à
mi-hauteur sur l’énergie de la radiation incidente moyenne correspondant au photopic (511
keV dans le cas des photons d’annihilation). En TEP, une résolution en énergie moyenne
entre 5 à 15% semble être un excellent critère de performance [Grodzicka et coll., 2013;
Veckalns et coll., 2013].
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Résolution spatiale
La résolution spatiale est le premier critère de performance défini par la norme NEMA
et concerne la capacité du système à discerner deux points très rapprochés dans l’image
reconstruite. Dans les scanners précliniques TEP, à cause de la différence volumique consi-
dérable entre les organes humains et ceux des petits animaux comme le rat et la souris,
la résolution spatiale est un paramètre très critique. Ainsi, l’estimation théorique de la
résolution spatiale d’une image TEP est donnée par [Lecomte, 2004] :
Resspatiale(LMH) = α
√
(d/2)2 + b2 + (0, 0022D)2 + r2 (2.6)
Dans cette équation, le paramètre α est le facteur de dégradation lié à la méthode de
reconstruction d’image utilisée. En général, il fluctue entre 1,1 et 1,3 tout dépendamment
de l’algorithme et vaut 1,2 pour la reconstruction standard par rétroprojection filtrée
[Lecomte, 2004]. Le terme d/2 représente la résolution géometrique du détecteur et dépend
surtout de la taille élémentaire (d) du pixel de détection. Le paramètre b représente le
facteur de décodage associé à la méthode de couplage d’un cristal individuel avec un
photodétecteur. Dans le cas d’un couplage 1:1 (un scintillateur pour un photodétecteur),
ce facteur contribue très peu à la résolution spatiale [Hutchins et coll., 2008]. Le terme
0, 0022D est l’erreur engendrée par la non-colinéarité d’angle de ∼0,25◦ entre les deux
photons d’annihilation. Cette erreur est d’autant plus grande que la distance entre les
deux détecteurs opposés est grande. Toutefois, dans les scanners pour petit animaux où le
diamètre de l’anneau de détecteurs est plus faible (< 16 cm), sa contribution est inférieure
à 0,5 mm [Hutchins et coll., 2008; Lecomte, 2004]. Le dernier terme r représente l’erreur
provenant du déplacement du positron avant son annihilation. Ce déplacement ou portée
effective du positron dépend principalement du radioisotope utilisé (tableau 2.3).
La résolution spatiale se définit généralement dans le centre du champ de vue (FOV :
Field of view) et selon chacune des trois directions géométriques (axiale, radiale et tan-
gentielle). En TEP, elle s’exprime par la largeur à mi-hauteur et par la largeur au dixième
de la hauteur de l’approximation gaussienne de la distribution reconstruite d’une source
ponctuelle [Bergeron et coll., 2009; Zhang et coll., 2007]. Dans les scanners TEP pour pe-
tits animaux, la résolution spatiale souhaitée est autour de 1 mm et moins (LMH) selon les
trois axes [Tai et Laforest, 2005]. Toutefois, de nombreux scanners commerciaux affichent
des performances entre 1 à 2 mm (LMH) au centre du FOV (tableau 2.4).
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Tableau 2.3 Caractéristiques physiques des radioisotopes utilisées en TEP
montrant la contribution de la portée du positron sur la résolution spatiale
du scanner [Lecomte, 2009].
Radioisotope Demi-vie T1/2 Eβ+ max Portée effective ∗
(min) a (MeV) FWHM (mm)
11C 20,4 0,96 0,92
13N 9,96 1,19 1,40
15O 2,03 1,73 2,40
18F 110 0,64 0,54
64Cu 762 0,65 0,55
68Ga 68,3 1,90 2,80
82Rb 1,25 3,36 6,10
∗ Portée effective = 2,35 × rms
a [Cherry et coll., 2012]
Sensibilité et taux de comptage effectif
La sensibilité d’un scanner TEP représente l’efficacité avec laquelle le système détecte un
événement coïncident lorsqu’un radioisotope situé au centre du champ de vue émet un
positron [Hutchins et coll., 2008]. Cette efficacité de détection est souvent exprimée par
le rapport du nombre de coïncidences promptes (c.à-d., coïncidences vraies, fortuites et
diffusées) sur le taux de radioactivité (cps/mCi ou cps/Bq). Puisqu’elle tient compte de
toutes les sortes de coïncidences, la sensibilité ne fournit aucune information sur le rapport
signal sur bruit contenu dans l’image [Lecomte, 2004]. Dans le but de combler cette lacune
avec la sensibilité, Stephen Strother et ses collègues ont introduit le taux de comptage
effectif (NEC : Noise equivalent count) [Strother et coll., 1990]. Le NEC d’un système
définit le taux de coïncidences permettant d’obtenir un bruit statistique équivalent à celui
obtenu après la correction des coïncidences fortuites et diffusées sur l’image d’une source
étendue couvrant une fraction significative du champ de vue [Cherry et coll., 2012]. Le
NEC s’exprime en taux de comptage de coïncidences par seconde (cps) et son expression
générale est donnée par [Lecomte, 2004] :
NEC = T · T
T + S + aR
(2.7)
Dans cette équation, T est le taux de coïncidences vraies tandis que S et R représentent
respectivement le taux des coïncidences diffusées et fortuites. Le paramètre a est le facteur
de correction qui dépend de la méthode choisie pour l’estimation des coïncidences fortuites
(1 ≤ α ≤ 2) [Cherry et coll., 2012]. La figure 2.9 montre la courbe caractéristique du NEC
avec celle des coïncidences promptes (vraies, diffusées et fortuites) d’un scanner TEP.
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Figure 2.9 Courbes caractéristiques montrant le taux de comptage NEC ainsi
que ceux des coïncidences vraies, fortuites et diffusées en fonction de la concen-
tration d’activité dans une source étendue (adaptation de [Cherry et coll., 2012]).
Le temps d’acquisition d’une image TEP dépend de la sensibilité et du NEC du système
et il est étroitement lié à la concentration de la dose de radioactivité et à la capacité de
comptage du système [Tai et Laforest, 2005]. La sensibilité est significativement affectée par
l’architecture de l’anneau et le mode d’acquisition utilisé (2D ou 3D) [Cherry et coll., 2012].
Selon qu’il s’agisse de la sensibilité ou du NEC, l’optimisation de l’efficacité de détection
des coïncidences vraies est un paramètre essentiel dépendant du système de détection. Tout
d’abord, le choix d’un détecteur rapide, dense et résolu en énergie favorise la linéarité du
NEC tout en diminuant les événements fortuits et diffusés [de Dreuille et coll., 2004]. Par
ailleurs, un temps mort électronique élevé diminue la capacité de traitement du système
et le taux d’événements pouvant être détectés. Cependant, la contribution du temps mort
peut être négligeable dans les systèmes à plusieurs canaux individuels de détection où la
sensibilité est principalement limitée par la proportion élevée des coïncidences fortuites
[Lewellen et Karp, 2004].
2.2 Tomodensitométrie (TDM)
La TDM ou tomographie à rayons X est une technique non invasive de l’imagerie médicale
où un flux résiduel de rayonnements X à travers un sujet est utilisé pour extraire les coeffi-
cients d’absorption des différents tissus. Ces données permettent de reproduire une image
structurelle ou anatomique de la densité des matériaux (os, muscles, tissus adipeux, air) du
sujet observé. Pour mieux comprendre cette technique d’imagerie, les pages suivantes font
un survol du principe de détection ainsi qu’une description des différentes architectures et
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modes d’acquisition adoptés en TDM. Pour terminer, les performances des scanners TDM
sont abordées pour mieux saisir les enjeux techniques reliés à ce type de scanner.
Figure 2.10 Principe de fonctionnement et de détection d’un tomodensitomètre
(adaptation de [Cherry et coll., 2012]).
2.2.1 Principe de détection
Le principe de la TDM consiste à irradier une région d’intérêt avec un flux de rayons
X et à lire le flux résiduel grâce aux détecteurs placés derrière l’objet, soit ici le patient
(figure 2.10). Durant l’acquisition, l’ensemble source-détecteur subit une série de rotations
relatives par rapport au patient. L’atténuation du flux de rayons X provient de l’absorption
des radiations par les différents tissus de densité non nulle. Par exemple, si la source de
rayons X est monoénergétique, l’intensité résiduelle des rayons X après avoir traversée
un matériau homogène (c.à-d., coefficient d’atténuation linéaire constante) est donnée par
[Goldman, 2007; Michael, 2001] :
I = Ioe
−µx (2.8)
Dans cette équation, x, µ et Io représentent respectivement l’épaisseur du matériau, le
coefficient d’atténuation linéaire du matériau et le flux de rayons X incidents entrant dans
le matériau. Dans les mêmes conditions, mais cette fois-ci en considérant le matériau hé-
térogène (figure 2.11), les équations des atténuations mesurées dans 2 angles de projection
(0◦ et 90◦) s’écrivent :
U1 = ln(I0/I1) = µ1 + µ3 (2.9)
U2 = ln(I0/I2) = µ2 + µ4
U3 = ln(I0/I3) = µ3 + µ4
U4 = ln(I0/I4) = µ1 + µ2
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Figure 2.11 Illustration des équations d’atténuation d’un matériau hétérogène.
La résolution mathématique de ce système d’équations linéaires permet de déduire la ré-
partition des coefficients d’atténuation du matériau de la figure 2.11. Ce processus linéaire
permet de saisir le principe de base entourant la détection TDM. En pratique, la matrice
de reconstruction est davantage plus grande, et bien sûr, le corps humain n’est pas homo-
gène et est formé de tissus ayant différentes atténuations en cascade. Toutefois, grâce à
l’acquisition sur plusieurs angles de projection et à l’adoption d’une méthode efficace de
reconstruction d’image utilisant les ressources d’un ordinateur, il est possible d’extraire
les différents paramètres d’atténuation représentés en unité Hounsfield (HU). Cette unité
désigne la convention de représentation des atténuations évaluées pour chaque voxel de la
matrice d’image et relatives par rapport à l’atténuation linéaire de l’eau. Son équation est
donnée par [Hsieh, 2009] :
HU(x, y, z) = 1000 · µ(x, y, z)− µeau
µeau
(2.10)
Le terme µ représente le coefficient d’atténuation déduit de la mesure, tandis que µeau est
celui de l’eau. L’unité Hounsfield de l’air est -1000 HU et celle de l’eau est 0 HU. Plus
le tissu est dense, plus son HU est élevée. La figure 2.12 montre la répartition des unités
Hounsfield de quelques tissus internes de l’organisme. La majorité des organes ainsi que
le sang fluctuent entre 0 à 100 HU. Pour en faciliter la discrimiation, une substance ad-
ministrée au patient, appelée agent de contraste (contenant des atomes plus gros comme
l’iode ou le baryum), favorise l’absorption des rayons X en augmentant le coefficient d’at-
ténuation de certains tissus et du sang [Cherry et coll., 2012].
2.2.2 Architectures de scanner
Depuis l’invention du premier scanner TDM par Grodfrey Hounsfield au début des années
1970 jusqu’à maintenant, quatre générations d’architecture différentes se sont succédées
(figure 2.13). Chaque nouvelle génération vise à accroître la performance du scanner en
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Figure 2.12 Répartition des unités Hounsfield de certains tissus internes de
l’organisme (adaptation de [Michael, 2001]).
termes de temps d’acquisition et de qualité d’image. Les générations 1 et 2 proposaient
un mouvement de rotation suivi d’une translation de l’ensemble détecteur-source autour
du patient. Le temps d’acquisition de ces types de scanners était supérieur à 300 sec et
dépendait principalement du pas minimal des mouvements de rotation et translation. Ce
qui augmentait la probabilité de détérioration de l’image due au mouvement du patient
[Hsieh, 2009]. La performance des scanners TDM a été optimale avec l’arrivée des géné-
rations 3 et 4 qui possèdent des temps d’acquisition de quelques secondes. La différence
physique de la génération 4 par rapport à la 3e se situe au niveau du bloc de détec-
teurs immobile et monté dans une configuration en anneau complet (figure 2.13d). Cette
dernière caractéristique nécessite plus de détecteurs et d’électronique, et donc engendre
un coût de fabrication plus élevé, raison pour laquelle la grande majorité des scanners
TDM utilise la configuration de 3me génération. Par ailleurs, depuis les années 2000 une
autre architecture de 3me génération utilisant des barrettes de détecteurs supplémentaires
(matrice de détecteurs 2D) a fait son apparition [McCollough et Zink, 1999]. Ce type de
scanners multi-détecteurs ou encore multi-barrettes permet de réaliser des acquisitions sur
un plus grand volume (acquisition 3D). Des acquisitions complètes d’un corps entier sont
maintenant possibles en seulement quelques minutes [Goldman, 2008].
2.2.3 Modes de fonctionnement des détecteurs
Mode d’intégration des charges
La majorité des détecteurs utilisés en TDM sont opérés dans le mode d’intégration. Dans
ce mode d’opération, la sortie du détecteur est une moyenne des charges générées par
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Figure 2.13 Architectures des scanners TDM (adaptation de [Kalender, 2006]).
un ensemble d’événements détectés durant un intervalle de temps donné [Knoll, 2000].
L’amplitude maximale moyenne dépend du flux incident et de l’énergie des photons dé-
tectés. Ce mode d’opération n’est pas altéré par le taux d’arrivée des photons détectés,
par conséquent, il est plus adapté pour les applications à fort flux de radiation comme les
rayons X issus d’un tube à rayon X [Chu et coll., 2013]. Cependant, ce mode est reconnu
pour favoriser plus les photons d’énergie élevée qui contribuent davantage à l’augmentation
de l’amplitude moyenne du signal intégré. Ceci se traduit par un contraste sous-optimal
de l’image reconstruite, car les photons d’énergie élevée fournissent moins d’information
d’atténuation que ceux d’énergie faible qui sont beaucoup plus absorbés par les différents
tissus internes du patient [Taguchi et coll., 2009]. De plus, contrairement à la TEP où les
informations utiles de chaque photon sont importantes pour la détection en coïncidence,
l’intégration des charges entraîne la perte des données individuelles de chaque photon.
Mode de comptage de photons avec ou sans mesure spectroscopique
Le mode de comptage de photons consiste à collecter et à compter individuellement tous
les photons X absorbés dans le détecteur. Tout comme en TEP, certains détecteurs opé-
rant dans ce mode d’opération génèrent des impulsions de charges qui peuvent être ensuite
numérisées pour extraire l’information énergétique de chaque photon X incident. Dans ce
cas il s’agit de comptage de photons avec mesure spectroscopique. Les détecteurs opérés en
mode de comptage sont reconnus pour avoir un excellent RSB au niveau de l’image, ce qui
se traduit par une meilleure qualité de l’image reconstruite [Niederlöhner et coll., 2005]. De
plus, en mesurant les informations spectroscopiques, il est possible d’appliquer un facteur
de pondération à chaque photon X afin de discriminer ceux contribuant peu au contraste
de l’image (photons X d’énergie élevée) et de mieux favoriser ceux d’énergie faible. Ainsi,
en combinant le comptage de photon avec l’application d’un facteur de pondération, il
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est possible d’améliorer jusqu’à 1,5 fois le RSB de l’image [Giersch et coll., 2004]. Par
ailleurs, cette technique permettrait de réduire d’un facteur de 2,5 la dose d’irradiation
du patient pour un même RSB que celui contenu dans une image obtenue par le mode
d’intégration des charges. Cependant, à ce jour, l’utilisation du comptage de photons en
radiographie s’avère très difficile à cause du faible taux de comptage des détecteurs exis-
tants. Cette contrainte de comptage entraîne une réduction de la sensibilité du détecteur
et une augmentation des effets d’empilement de signaux. Ces effets introduisent une dis-
torsion dans l’information spectroscopique des photons X absorbés, contribuant ainsi à
réduire la qualité de l’image reconstruite par injection d’artefacts [Taguchi et coll., 2011].
2.2.4 Composants de base du scanner TDM
Tube à rayons X
Le tube à rayons X est le composant de base essentiel en radiographie et en tomoden-
sitométrie. Il est composé par un filament chauffé (cathode) qui fournit à une anode les
électrons nécessaires à la production des rayons X (figure 2.14a). Les électrons émis par la
cathode sont accélérés grâce à un haut voltage (20 kV à 140 kV) appliqué entre l’anode et
la cathode [Hsieh, 2009]. Ces électrons, d’énergie cinétique dépendant du potentiel appli-
qué, bombardent la surface de l’anode et engendrent des rayons X créés à partir de deux
phénomènes d’interactions. En premier, lorsqu’un électron passe très proche du noyau d’un
atome, ce dernier absorbe partiellement ou entièrement son énergie cinétique et produit
un rayonnement de freinage aussi appelé Bremsstrahlung. L’énergie du rayon X produit,
dépend de la proximité de l’électron avec le noyau de l’atome. Ainsi, les rayons X créés par
l’effet Bremsstrahlung sont polychromatiques, c’est à dire, d’énergies variables. L’autre
type d’interactions a lieu lorsqu’un électron émis par la cathode possède suffisamment
d’énergie pour arracher un électron des couches internes d’un atome de l’anode. Dans ce
cas, l’électron d’une couche supérieure de l’atome vient combler le vide électronique et
émet un rayon X caractéristique d’énergie égale à la différence de l’énergie de liaison de la
couche électronique de l’électron arraché avec celle venant combler le vide [Hsieh, 2009].
La figure 2.14b montre le spectre en énergie d’une source de rayons X ayant une anode en
tungstène. Le pic d’amplitude autour de 59 keV représente les rayons X caractéristiques
produits par le comblement du vide des électrons de la couche K par des électrons de la
couche L (appelés K[alpha]), tandis que le pic à 67 keV est le comblement des électrons de
K par ceux de la couche M (appelés K[beta]). L’énergie maximale des rayons X est égale à
la tension d’accélération des électrons appliquée entre l’anode et la cathode.
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Figure 2.14 (a) Tube à rayons X et (b) distribution des énergies associées à
une anode en tungstène pour différentes tensions d’accélération (adaptation de
[Cherry et coll., 2012]).
L’efficacité de production des rayons X d’un tube est inférieure à 1% (le reste des 99%
d’énergie du tube est converti en chaleur) [Hsieh, 2009]. En TDM, la capacité de dissipation
thermique du tube constitue une source importante de limitation des performances du
système [Flynn et coll., 1994]. Tout d’abord, plus l’ouverture de la tache focale (focal spot)
est étroite, meilleure est la résolution de l’image [Flynn et coll., 1994; Paulus et coll., 2000].
En microtomodensitométrie (micro-TDM) dédiée aux petits animaux, la taille focale est
maintenue à moins de 50 µm pour assurer une résolution suffisante [Wang et Vannier, 2001].
Cependant, l’efficacité de production des tubes étant très faible, cette contrainte focale est
la limitation principale de la puissance maximale d’opération qui est reliée en partie à la
capacité de dissipation thermique du tube [Hsieh, 2009; Li et coll., 2008]. Par conséquent,
pour accroitre l’efficacité de détection du système, l’utilisation d’une disposition multi-
barrette de détecteurs permet de réduire les pertes de rayons X en couvrant un plus grand
angle solide d’irradiation [Goldman, 2008]. Par ailleurs, le rapport RSB de l’image est
directement proportionnel à l’intensité des rayons X qui est considérablement affectée par
une taille focale plus étroite [Badea et coll., 2008; Li et coll., 2008]. Toutefois, un compromis
doit être fait parce que plus la taille focale est étroite, meilleure est la résolution de l’image,
mais inversement un temps d’acquisition plus long peut être nécessaire, ce qui peut altérer
la qualité de l’image à cause des mouvements du patient durant l’exposition [Gorham et
Brennan, 2010].
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Détecteurs à rayons X
Dispositifs à transfert de charges (CCD)
Les CCD (Charge-coupled devices) sont des matrices de photodétecteurs développés dans
les années 1970 [Knoll, 2000]. Ils sont généralement couplés à des cristaux de phosphore
(comme l’iodure de césium dopé au thallium (CsI:Tl) ou l’oxyde de gadolinium (GOS)) via
des lamelles de fibre optique. Les CCD sont disposés dans une configuration matricielle et
opérés dans le mode d’intégration en retard temporel (TDI : Time delay and integration)
[Holdsworth et coll., 1993; Yaffe et Rowlands, 1997]. Dans ce mode, les charges produites
par chaque pixel de CCD sont simultanément et consécutivement intégrées et décalées
avant d’être collectées par un circuit de préamplification [Yaffe et Rowlands, 1997]. La
figure 2.15 illustre l’architecture du mode d’opération TDI.
Figure 2.15 Dispositifs à transfert de charge opérés en mode d’intégration en
rétard temporel (adaptation de [Nixon, 2008]).
Ce genre d’intégration de charges n’introduit aucun bruit de charges et élargit la plage
dynamique favorisant la détection de faible niveau d’énergie de photons [Yaffe et Rowlands,
1997]. Également, les CCD peuvent opérer dans une large gamme de longueurs d’onde (200
nm à 1100 nm) [Gilmore et Bulayev, 2007; Li et coll., 2008]. Par ailleurs, ils possèdent une
excellente sensibilité qui leur permet de réaliser des rendements quantiques de 50% à 95%
entre 400 nm à 900 nm, ce qui est optimal pour la majorité des phosphores disponibles
[Gilmore et Bulayev, 2007; Semmler et Schwaiger, 2008]. Pour optimiser l’efficacité de
transfert de charges d’un pixel à l’autre, la taille par pixel de CCD est maintenue élevée,
de l’ordre 25 µm à 100 µm [Knoll, 2000; Yaffe et Rowlands, 1997]. Cette contrainte physique
a pour conséquence de limiter la résolution spatiale de l’image pouvant être atteinte (voir
section 2.2.5 pour les facteurs affectant la résolution spatiale).
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Détecteurs à panneau plat (FPD) avec détection indirecte
Contrairement aux CCD, les FPD (Flat panel detectors) sont des matrices de détecteurs
où les charges des photons détectés sont directement accumulées dans les détecteurs puis
collectées individuellement par pixel. Les FPD à détection indirecte requièrent, tout comme
les CCD, des cristaux scintillants qui convertissent les rayons X en photons lumineux.
L’architecture d’interconnexions des FPD (figure 2.16) ressemble de près à celle des écrans
plats LCD où une matrice de 500 × 500 pixels peut être adressée individuellement par
1000 connexions (R1, S1, ...). Chaque pixel est composé d’une photodiode (A, B,...) et
d’un transistor à couche mince (TFT : Thin-film transistor). La source du transistor sert
à collecter les charges produites par la photodiode et en effectuant un balayage séquentiel
(R1-S1,S2,S3 ; R2-S1,S2,S3 ; etc.), les charges d’un pixel en particulier sont envoyées vers
le numériseur.
Figure 2.16 Architecture de connexion d’une matrice de détecteurs à panneau
plat (adaptation de [Bushberg et coll., 2002]).
Les FPD à détection indirecte utilisés en TDM sont composés de couches de silicium
amorphe (a-Si) [Bushberg et coll., 2002; Goertzen et coll., 2004]. Contrairement aux CCD,
les détecteurs a-Si possèdent une meilleure résolution spatiale grâce au couplage direct avec
le scintillateur [Li et coll., 2008]. La zone photosensible d’un pixel de la matrice a-Si est
limitée essentiellement par la région occupée par le transistor et les interconnections. Cette
contrainte réduit le facteur de remplissage (c.-à-d., le ratio de la surface photosensible sur
la surface totale du détecteur) autour de 45 à 70% [Badea et coll., 2008], ce qui affecte
énormément la sensibilité de ce type de détecteur [Yaffe et Rowlands, 1997]. Cependant,
en utilisant la technologie CMOS pour la fabrication des photodiodes et des transistors,
il est possible d’optimiser ce facteur de remplissage [Lee et coll., 2003; Zentai et Colbeth,
2012]. Également, les détecteurs CMOS ont un temps de réponse plus rapide et possèdent
un coût de fabrication très largement inférieur aux détecteurs a-Si [Kim et coll., 2005; Lee
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et coll., 2003]. Toutefois, l’inconvénient majeur des détecteurs CMOS est relié au bruit
élevé qui réduit leur performance à faible énergie de rayonnements [Li et coll., 2008].
L’utilisation des CCD constitue la méthode de détection de rayons X majoritairement
adoptée dans les applications de haute résolution telle que la micro-TDM. [Kim et coll.,
2005; Ritman, 2004]. Les CCD possèdent une réponse de détection beaucoup plus stable
contrairement aux FPD. Cependant, les FPD enregistrent les meilleures résolutions spa-
tiales qui se traduisent par une qualité d’image supérieure [Goertzen et coll., 2004; Hassan
et coll., 2010]. Les CCD et le FPD fonctionnent par le principe d’intégration des charges
collectées à la surface du détecteur. Comme discuté antérieurement, ce mode de fonction-
nement présenterait plusieurs inconvénients par rapport à la détection par comptage des
photons X. C’est dans ce contexte que de nouveaux détecteurs à base de cadmium tels que
le tellurure de cadmium (CdTe) et le tellurure de cadmium et de zinc (CZT), font leur ap-
parition dans les applications de tomodensitométrie avec comptage de photons [Iniewski,
2016; Shikhaliev et coll., 2009].
2.2.5 Performances d’un scanner TDM
Contrairement à la TEP, aucune standardisation officielle n’existe en TDM sur la régu-
lation des critères de performance. Cependant, depuis 2013, la NEMA a mis sur pied la
norme NEMA XR 29-2013 qui fixe des règles de sécurité conceptuelles à respecter afin
d’optimiser et d’utiliser efficacement les doses de radiation nécessaires pour les diagnos-
tics cliniques [National Electrical Manufacturers Association, 2013]. Les pages qui suivent
mettent en relief l’importance de la dose et son impact sur les performances du système
telles que la sensibilité. Mais avant, un survol est fait sur la résolution spatiale et son
impact sur le choix de détecteurs et sur la qualité de l’image.
Résolution spatiale
Comme en TEP, la résolution spatiale de l’image représente la capacité d’un système
à dissocier deux objets situés très proches l’un de l’autre. En radiographie et en TDM,
la résolution spatiale s’exprime en paires de lignes par millimètre ou centimètre (lp/mm
ou lp/cm) [Hsieh, 2009; Kalender, 2006]. Ainsi, plus un système est spatialement résolu,
plus il est capable de discerner plusieurs paires de lignes dans une surface fixe donnée.
La résolution spatiale est aussi définie dans le domaine fréquentiel par la fonction de
transfert de modulation (FTM) [Rossmann, 1969]. La FTM se calcule par la transformée de
Fourier de la fonction de dispersion ponctuelle (FDP) représentant la réponse du système
à un objet ponctuel d’atténuation très élevée [Kalender, 2011]. En pratique, la FTM est
généralement déduite à partir de la fonction de dispersion linéique (FDL) de la réponse du
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système à un filament métallique de diamètre inférieur à la résolution limite du système
(résolution correspondant à ∼0% de la FTM de la figure 2.17). [Boone, 2001; Friedman
et coll., 2013; Kwan et coll., 2007].
Figure 2.17 Résolution spatiale d’un micro-TDM montrant (à gauche) la ré-
ponse de la fonction de dispersion linéique (FDL) de l’image reconstruite d’un
filament en tungstène de 100 µm et (à droite) la fonction de transfert de modu-
lation (FTM) correspondante (adaptation de [Bergeron et coll., 2011]).
Une mauvaise résolution spatiale contribue à une dégradation de la qualité de l’image
reconstruite. Depuis le premier tomodensitomètre, la résolution spatiale est en constante
progression. À ce jour les scanners les plus performants peuvent atteindre des résolutions
de 25 lp/cm à 10% de FTM [Kalender, 2011]. Toutefois, des performances records supé-
rieures à 100 lp/cm ont été enregistrées avec des micro-TDM utilisant des détecteurs à
panneau plat [Lee et coll., 2003; Zhu et coll., 2009]. En général, la majorité des scanners
TDM commerciaux possèdent des résolutions spatiales fluctuant entre 5 lp/cm et 20 lp/cm
[Hsieh, 2009]. Les facteurs limitant la résolution de l’image sont, la résolution de la tache
focale (dépendant de la taille et de la forme de la tache focale), la résolution des détecteurs
(fixée par la dimension des pixels et l’espace entre eux) et les résolutions reliées à la géomé-
trie du scanner et à l’algorithme de reconstruction [Holdsworth et coll., 1993; Hsieh, 2009;
Kalender, 2011]. La géométrie du scanner détermine le ratio d’amplification de l’image
défini par le rapport de la distance de la tache focale du tube au centre du champ de vue
par rapport à la distance de la tache focale aux détecteurs. Ce ratio contribue à élargir la
courbe FTM, ce qui améliore la résolution spatiale du système [Lee et coll., 2003].
Sensibilité et dose
En TDM, la sensibilité du système est étroitement liée à la dose d’irradiation transmise au
sujet. Depuis la première génération de scanner, le temps d’acquisition (temps d’exposition
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aux radiations) a été drastiquement diminué en vue de réduire la dose d’exposition, et à
l’inverse, des détecteurs supplémentaires ont été rajoutés dans le but d’accroître la sensibi-
lité [Kalender, 2011]. Un compromis doit être fait entre ces deux paramètres mutuellement
dépendants. Cependant, la dose reste la première priorité, car l’imagerie médicale TDM
vise à détecter et comprendre des anomalies morphologiques et non à générer davantage
de complications [Andersson et Janzon, 1997]. C’est dans cette perspective que la norme
NEMA XR 29-2013 a vu le jour.
Un moyen de diminuer la dose d’irradiation consiste à accroître l’efficacité de détection
tout en optimisant la source de rayons X. Les photons de faibles énergies transmis par la
source sont absorbés dans le sujet sans parvenir aux détecteurs. Ces photons peuvent être
réduits à l’aide d’un filtre de durcissement du faisceau placé à la sortie du tube, toutefois,
il n’en demeure pas moins que cela contribue à une augmentation de la dose d’exposition
requise pour obtenir une qualité d’image acceptable. Des techniques d’acquisition 3D (en
disposant les détecteurs dans un arrangement 2D) comme dans le cas des systèmes multi-
barrettes de détecteurs, permettent d’accroître l’efficacité de détection [Goldman, 2008].
Par ailleurs, il est possible d’optimiser la sensibilité en collectant individuellement chaque
photon X [Wang et coll., 2011], ce qui consiste à faire du comptage de photons. Cette
technique de comptage permet de limiter la dose d’exposition du sujet tout en conservant
une meilleure qualité d’image reconstruite [Lundqvist et coll., 2001; Wang et coll., 2011].
2.3 Scanner bimodal TEP/TDM
Les scanners à deux modalités TEP/TDM combinent les informations d’une image mor-
phologique TDM avec celle fonctionnelle TEP. Ils ont été principalement introduits en
oncologie dans le but de quantifier et de localiser simultanément les régions de concen-
tration anormale de glucose dans l’organisme [Townsend, 2008b]. En 1998, le premier
prototype TEP/TDM a vu le jour à l’Université de Pittsburgh grâce à l’équipe de Town-
send et Beyer [Beyer et coll., 2000; Townsend et coll., 1998]. Deux années plus tard les
premiers scanners commerciaux TEP/TDM ont été présentés par Siemens Medical Sys-
tem et GE Medical System. À ce jour, plus de 95% des scanners TEP viennent avec une
fonctionnalité TDM [Lonsdale et Beyer, 2010; Semmler et Schwaiger, 2008]. Les sections
qui suivent, caractérisent les architectures, les principes d’acquisition et de superposition
d’images ainsi que les performances des scanners TEP/TDM.
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2.3.1 Conception et architecture des scanners TEP/TDM
SMART a été le premier prototype de scanner clinique intégrant les modalités TEP et
TDM. Il combinait deux appareils de Siemens, le tomographe TEP ECAT ART constitué
d’un anneau partiel de détecteurs BGO couplés sur des TPM et le tomodensitomètre
Somatom AR.SP [Bailey et coll., 1997; Townsend et coll., 1998]. Les détecteurs TEP étaient
montés sur le même châssis rotatif que les détecteurs TDM (figure 2.18). La séparation
des deux champs de vue axiaux TEP et TDM était de 60 cm pour éviter des interférences
mutuelles entre les deux sous-systèmes. Avec cette configuration, il était possible d’opérer
séparément les modes d’imagerie. Le mouvement du lit permet d’imager une même région
dans le compartiment spécifique à chaque mode. Depuis ce scanner jusqu’à ce jour, les
scanners TEP/TDM ont gardé la même architecture d’encastrement.
Figure 2.18 Architecture de conception du premier prototype de scanner cli-
nique TEP/TDM (adaptation de [Townsend et coll., 2004]).
Figure 2.19 Architecture schématique du premier prototype de scanner
TEP/TDM pour petits animaux (adaptation de [Goertzen et coll., 2002]).
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Parallèlement, en 2002 un premier prototype micro-TEP/TDM dédié aux petits animaux
a été développé à l’Université de Californie [Goertzen et coll., 2002]. Ce prototype était
monté selon une géométrie coplanaire (figure 2.19). Il était composé d’un côté par des
détecteurs à panneau plat placés en face d’un tube de 50 kV ayant une taille focale < 75 µm.
De l’autre côté, le système TEP utilisait des matrices de détecteurs à base de scintillateurs
LSO couplés à des tubes photomultiplicateurs sensibles à la position (TPMSP) [Goertzen
et coll., 2002]. L’architecture de ce scanner est très différente de celle du prototype clinique
par (1) les positions des détecteurs TEP et TDM qui sont situées dans le même plan axial
et par (2) le lit du sujet qui tourne sur lui-même lors des acquisitions. Cette architecture
élimine le besoin d’un système complexe de transport du sujet et d’un mécanisme de châssis
rotatif. L’architecture proposée à l’avantage d’être plus simple et plus abordable, toutefois
la rotation du lit n’est pas adéquate pour des sujets humains. Ce n’est que plus tard que
des architectures similaires à celle des scanners cliniques TEP/TDM ont été développés
[Jan et coll., 2006; Liang et coll., 2007].
2.3.2 Procédures d’acquisition et de superposition d’images
Bien qu’il n’existe pas réellement un protocole d’acquisition standardisé, la figure 2.20
fournit une illustration simplifiée des étapes menant à l’obtention d’une image clinique
TEP/TDM. En général, la procédure commence par l’injection d’un traceur radioactif dans
le patient. Dans le cas du traceur FDG (18F-fluorodésoxy-glucose), un temps d’attente de
45 min à 90 min est nécessaire pour favoriser son absorption [Watson et coll., 2004]. Le sujet
est ensuite placé sur le lit qui le transporte jusqu’au champ de vue TDM. (1) Un balayage
préliminaire très rapide sert à évaluer le topogramme qui permet de déduire l’ajustement
axial de la région d’intérêt. (2) Les données TDM sont collectées selon une trajectoire
continue hélicoïdale entre la rotation du portique et le mouvement linéaire du lit. (3)
Pendant la reconstruction d’image TDM, l’acquisition TEP débute. (4) Au même moment,
les facteurs de correction d’atténuation (FCA) sont extraits à partir des données TDM
acquises préalablement [Hasegawa et coll., 2002]. Ces facteurs servent à corriger les erreurs
de quantification présentes dans les données TEP dues aux effets d’atténuation et de
diffusion des radiations dans la matière [Beyer et coll., 2000]. (5) Une fois l’acquisition TEP
terminée, l’image moléculaire TEP est extraite puis corrigée avec les FCA calculés. (6) Pour
finir, la superposition des deux images est effectuée à partir d’algorithmes complexes qui les
interpolent, alignent et fusionnent pour obtenir une seule image incluant les informations
anatomiques et métaboliques. [Hawkes et coll., 2005]. Dans l’ensemble des étapes (1 à 5),
le temps nécessaire aux manipulations TEP domine largement et représente plus de 80%
du temps total [Muehllehner et Karp, 2006; Watson et coll., 2004].
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Figure 2.20 Procédures simplifiées d’acquisition et de fusion d’images utilisées
en TEP/TDM clinique (adaptation de [Watson et coll., 2004]).
2.3.3 Intérêts cliniques de la TEP/TDM
Diagnostics cliniques
De tous les scanners à plusieurs modalités (c.-à-d., TEM/IRM, TEM/TDM et TEP/IRM),
le scanner TEP/TDM reste le plus déployé et celui utilisé dans une vaste majorité de
champs d’application [Buck et coll., 2010]. Comparativement à la TEP conventionnelle, le
scanner TEP/TDM offre un temps d’acquisition de 20% à 30% plus court [Buck et coll.,
2010]. Cela s’explique principalement par la rapidité d’estimation des facteurs de correction
d’atténuation à partir des données TDM par rapport à la méthode ancienne qui les générait
en effectuant une mesure de transmission TEP préalable à l’acquisition TEP [Muehllehner
et Karp, 2006]. De plus, en une seule phase d’acquisition il est possible de reproduire des
images superposées morphologique et métabolique, contribuant ainsi à réduire les périodes
d’attente nécessaires pour obtenir séparément les deux images. Actuellement, plus de 80%
des scanners TEP/TDM sont utilisés en oncologie [Farwell et coll., 2014; Juweid et Cheson,
2006]. Ils possèdent une meilleure précision (> 84%) pour la détection et la stadification de
tumeurs cancéreuses et servent à évaluer l’efficacité des traitements utilisés [Antoch et coll.,
2004; Townsend, 2008a]. Par ailleurs, les appareils TEP/TDM contribuent à développer
de nouveaux traitements et agents moléculaires plus efficaces [Buck et coll., 2010].
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Accessibilité
La multimodalité TEP/TDM a permis de regrouper certains composants physiques dé-
doublés auparavant avec les appareils TEP et TDM séparés. Le système de transport du
patient et dans certains cas le support informatique pour la reconstruction et l’affichage
des images sont maintenant communs. De plus, au niveau du portique, des composants
mécaniques comme le support de rotation des détecteurs sont dans certains cas partagés
par les deux sous-systèmes [Townsend, 2008b]. Ainsi, en comparant les coûts engendrés, la
TEP/TDM est plus abordable que les scanners séparés TEP et TDM. Cependant, malgré
une meilleure efficacité de diagnostic, le coût économique d’un examen TEP/TDM reste
encore très élevé [Buck et coll., 2010]. Cela s’explique en partie par son prix d’achat élevé
qui dépend du coût de conception et du coût relié à la fabrication des agents radiophar-
maceutiques utilisés. [Schreyögg et coll., 2010]. Présentement, il n’existe pas de scanners
TEP/TDM qui intègrent entièrement les systèmes des deux modes sur une même chaîne
de détection [Sattler et coll., 2010]. Ceci est dû au manque de détecteurs efficaces ser-
vant à la fois pour la détection des rayons X d’énergies faibles (40 keV à 140 keV) et des
photons d’annihilation de 511 keV [Lonsdale et Beyer, 2010]. Toutefois, plusieurs résultats
préliminaires présentent des détecteurs et des systèmes de traitement TEP compatibles
avec la détection TDM opérée en mode de comptage de photons [Bérard et coll., 2007;
Nassalski et coll., 2007; Persson et coll., 2009; Powolny et coll., 2008; Riendeau et coll.,
2008; Thibaudeau et coll., 2012]. Grâce à cette nouvelle technique, les systèmes TEP et
TDM pourront éventuellement utiliser la même chaîne électronique de détection, ce qui
pourrait avoir une contribution énorme sur la baisse du coût des scanners TEP/TDM et
donc sur leur accessibilité.
2.3.4 Scanners précliniques TEP/TDM
Dédiés à la recherche préclinique, les scanners TEP/TDM pour petits animaux sont très
répandus dans de nombreux centres de recherche. Plusieurs micro-TEP/TDM sont main-
tenant commercialisés par des manufacturiers comme Siemens Healthcare, TriFoil Imaging
et tout récemment Mediso Medical Imaging, PerkinElmer/Sofie et Bruker. Le tableau 2.4
résume les caractéristiques techniques importantes de certains scanners précliniques com-
mercialisés ou en développement. En TEP, tous ces scanners utilisent le scintillateur LSO
ou sa dérivé LYSO qui possèdent de meilleures résolutions en énergie et en temps. La
taille des détecteurs est maintenue en dessous de 2 × 2 mm2 pour garantir une résolution
spatiale entre 1 à 2 mm dans le centre du champ de vue (CFOV). En TEP, la majorité
des scanners possède un anneau complet de détecteurs permettant d’optimiser la sensibi-
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lité. Les scanners qui détiennent une meilleure résolution en énergie (< 20%) emploient
des photodétecteurs de type TPM ou TPMSP. Quant au Triumph II qui est à base de
PDA, sa résolution en énergie est environ de 22% à 24%. Toutefois, parmi les scanners
commercialisés, le Triumph possède le plus faible taux de bruit qui se représente par le
NEC le plus élevé pour une activité radioactive minimale (183 kcps pour 2,07 MBq). En
TDM, tous les scanners adoptent l’architecture de la troisième génération (anneau partiel
de détection) avec des détecteurs CMOS.
2.4 Conclusion
La performance d’un scanner TEP dépend principalement du détecteur choisi et de la
conception de l’électronique frontale. Tout d’abord, un détecteur efficace combine un scin-
tillateur rapide, luminescent et assez dense pour arrêter les photons d’annihilation, avec
un photodétecteur offrant un gain d’amplification et un rendement quantique élevés. Les
scintillateurs LaBr3, LuAP et LSO présentent d’excellents potentiels en TEP. Toutefois,
les longueurs d’onde d’émission des LaBr3 et LuAP sont mieux adaptées pour un couplage
avec des TPM, alors que celle du LSO est parfaitement adaptée pour les photodétecteurs
en semiconducteur (SiPM et PDA). Ces derniers sont très promoteurs pour les applications
de haute résolution notamment grâce à leur bas coût de fabrication et leur insensibilité
aux champs magnétiques. Ensuite, le choix d’une électronique frontale rapide et de faible
bruit permet d’optimiser les résolutions en temps et en énergie de même que la capacité
de comptage du système favorisant ainsi la sensibilité et le NEC.
En TDM, la sensibilité, la dose d’exposition et la résolution de l’image sont trois para-
mètres mutuellement dépendants et très importants pour une meilleure qualité d’image.
La sensibilité est influencée par le pouvoir d’arrêt du détecteur et l’architecture géomé-
trique des détecteurs. De plus, elle est proportionnelle à l’intensité du flux de rayons X
qui dépend en partie de l’ouverture de la tache focale du tube à rayons X. Plus la tache
focale est étroite, meilleure est la résolution de l’image, mais moins élevée est l’intensité du
flux. Ainsi un temps d’acquisition plus long peut être nécessaire pour optimiser le rapport
signal sur bruit de l’image, ce qui altérer la qualité de l’image à cause des mouvements
excessifs du patient durant l’exposition.
La bimodalité TEP/TDM est l’avenir de la TEP et de la TDM séparées, grâce notamment
à un temps d’acquisition plus court pour reproduire une image plus détaillée et plus précise
pour la détection d’anomalies cellulaires. Cependant, l’accessibilité de ce type de scanner
reste encore difficile à cause d’un coût d’achat élevé. Les scanners TEP/TDM actuels sont
en fait des systèmes séparés TEP et TDM. Dans un avenir proche où des détecteurs plus
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sensibles sont en développement pour la détection simultanée des rayons X et des photons
d’annihilation, la bimodalité TEP/TDM pourrait alors être intégré sur un seul système
de détection et d’électronique. Cette évolution permettrait alors de baisser leur coût de


















Tableau 2.4 Caractérisations techniques des scanners précliniques TEP/TDM.
Spécifications NanoPET/CT a Inveon MM b Triumph II c ClearPET/XPAD d VrPET/CT e
Multimodalité TEP/TDM TEP/TEMP/TDM TEP/TEMP/TDM TEP/TDM TEP/TDM
Manufacturier Bioscan Siemens TriFoil Imaging Crystal Clear -
Commercialisé Oui Oui Oui Non Non
Paramètres TDM
FOV transaxial (mm) 35 à 120 84 et 100 93 35 72
Matériau scintiallant GOS GOS CsI - -
Photodétecteur - CCD CMOS-FPD CMOS (Comptage) CMOS - FPD
Tache focale (µm) 7 < 50 50 50 35
Voltage du tube (kVp) 35 à 90 35 à 80 30 à 80 < 50 kV < 50
Courant max (µA) 180 - - 800
Puissance max (W) 8 80 40 40 50
Anneau / taille (mm2) Partiel / 50 × 175 Partiel/ - Partiel / 120 × 120 Partiel / 78 × 75 Partiel / 120 × 120
Rés. spatiale 9.6 à 125 µm 20 et 40 µm > 35 µm - 12 lp/mm
Paramètres TEP
FOV transaxial (mm) 123 100 100 112 86,6
FOV axial (mm) 94,8 127 75 55 45,6
Matériau scintillant LYSO LSO LYSO/LGSO LSO/LuYAP LYSO
Taille du cristal (mm3) 1,12 × 1,12 × 13 1,5 × 1,5 × 10 2 × 2 × 14 - 1,4 × 1,4 × 12
Photodétecteur TPMSP TPM PDA TPM TPMSP
Nbr de cristals 37 908 25 600 6 144 1 344 3 600
Anneau Complet Complet Complet Partiel Partiel
Fenêtre de coin. (ns) 5 3,4 22 - 3,8
Fenêtre d’énergie (keV) 250 - 750 250 - 625 250 - 650 350 - 650 100 - 700
Rés. temporelle (ns) 1 à 4 - 6,6 à 10,7 2 -
Rés. en énergie (%) 19 14,6 24±6(LYSO) - 25±6(LGSO) 23,3(LuAP) - 15,4(LSO) 16,5
Rés. spatiale (R.S.) (mm) 1,1 @ CFOV 1,63 @ CFOV 1,3 @ CFOV 1,48 @ CFOV 1,56 @ CFOV
R.S. (mm) @ décalage radial 2,2 @ 5 cm 2,15 @ 2 cm 2,1 @ 4 cm - 2,46 @ 3,5 cm
Sensibilité abs. (%) 7,70% 9,30% 2,6% 4,20% 2,20%
NEC (fantôme souris) 430 kcps/36 MBq 1670 kcps/130 MBq∗ 183 kcps/2,07 MBq 250 kps/55 MBq 70,8 kcps/0,66 MBq
∗ NEC mesuré pour une fenêtre d’énergie de 350 keV à 750 keV
a [Bioscan, 2012; Mediso, 2012; Szanda et coll., 2011], b [Bao et coll., 2009; Magota et coll., 2011; Zaidi, 2014], c [Bergeron et coll., 2009, 2014;
Croteau et coll., 2013; Gutierrez et Zaidi, 2011; Prasad et coll., 2011], d [Nicol et coll., 2009; Pangaud et coll., 2007; Ziemons et coll., 2005], e [Lage et




Le chapitre 1 a décrit brièvement l’imagerie médicale ainsi que les avantages de l’imagerie
à plusieurs modalités. Dans le même chapitre, un survol rapide a été fait sur les défis
et objectifs entourant le présent projet de recherche. Aussi, il a été question d’utiliser
l’électronique du LabPET™ pour la conception d’un nouveau scanner intégrant les deux
modalités TEP et TDM sur un même système de détection. Le chapitre 2 a introduit les
enjeux de conception de la TEP et de la TDM tout en décrivant les critères de performance
propre à chaque imagerie. De plus, les avantages cliniques de la bimodalité TEP/TDM
actuelle ont été exposés.
Ce nouveau chapitre revient sur l’idée du scanner introduit dans le chapitre 1, mais cette
fois en décrivant plus en détails tous les choix de développement et d’optimisation né-
cessaires pour arriver à intégrer ce nouveau scanner TEP/TDM. Pour cela, ce chapitre
débute par une présentation du système du scanner LabPET™, ce qui permet de mieux
situer l’état des choses. Ensuite, en fonction de ce qui existe ou qui doit être amélioré
ou développé, la section suivante présente en lien avec l’état de l’art, les différentes spé-
cifications et développements préalables nécessaires à l’intégration du nouveau scanner
bimodal.
3.1 Présentation du scanner LabPET™
Le LabPET™ existe en trois versions selon la largeur du champ axial de 3,75 cm, 7,5
cm et 11,4 cm. Ces trois versions possèdent le même diamètre de l’anneau de détection
de 16,2 cm et utilisent la même électronique d’acquisition. Pour éviter toute confusion
dans le reste de ce document, le terme LabPET fera seulement référence à la version
LabPET8 (7,5 cm). Le système d’acquisition et de traitement du LabPET se divise en
cinq parties essentielles [Fontaine et coll., 2005b] (figure 3.1). Les photons d’annihilation
sont détectés à l’aide de 768 modules de détection disposés tout autour de l’anneau de
détection. Ensuite, les signaux provenant des détecteurs sont conditionnés sur 192 cartes
électroniques analogiques avant d’être numérisés, traités et analysés par une série d’unités
de traitement numérique capables d’extraire les informations utiles de chaque photon
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détecté. Enfin, les données sont envoyées vers huit cartes électroniques de centralisation
qui trient et concentrent les évènements vers une carte électronique de coïncidence qui
retient les photons prompts coïncidents et estime le taux de fortuits. Les sections suivantes
décrivent en détail chacune des parties du système du LabPET.
Figure 3.1 Architecture électronique du LabPET.
3.1.1 Module de détection
Un module de détection LabPET consiste en un assemblage en phoswich de quatre paires
de scintillateurs LYSO et LGSO (orthosilicate de lutécium-gadolinium), de dimension 2 ×
2 × 12/14 mm3 (figure 3.2). Chaque paire LYSO/LGSO est couplée à une PDA pour un
total de quatre canaux de détection par module. La disposition en phoswich LYSO/LGSO
permet de doubler la densité de pixels. Les performances des scintillateurs LYSO et LGSO
utilisés ressemblent de très près à celles du LSO et du GSO respectivement (tableau 2.1). Le
rendement quantique des PDA utilisées est d’environ 40%. Cette valeur est très largement
inférieure au 75% que peuvent fournir les PDA, comme il a été abordé dans le chapitre
précédent.
Figure 3.2 Module de détection du LabPET montrant quatre paires de scin-
tillateurs LYSO/LGSO couplées à quatre PDA.
3.1.2 Électronique analogique
L’électronique analogique conditionne les signaux des 16 canaux provenant de quatre mo-
dules de détection (figure 3.3). Un circuit d’ajustement de polarisation fournit une tension
d’opération optimale à chaque PDA. Les impulsions électriques provenant des PDA entrent
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dans le circuit intégré de faible bruit d’entrée (347 électrons rms) où 16 canaux de CSP ap-
pliquent individuellement un gain de charge de 3 mV/fC au signal d’entrée [Pratte et coll.,
2004]. Le temps de montée de l’impulsion électrique générée par le CSP est de 7 ns (à 0
pF). Les signaux de sortie des CSP sont ensuite acheminés vers l’électronique numérique
via les connecteurs de sorties.
Figure 3.3 Carte électronique analogique du LabPET.
3.1.3 Électronique numérique
L’électronique numérique peut traiter simultanément jusqu’à 64 canaux de signaux ana-
logiques provenant de quatre cartes électroniques analogiques. Les signaux analogiques
entrant par les deux connecteurs sont d’abord filtrés par des filtres anti-repliements avant
d’être numérisés par des CAN opérés à une fréquence d’échantillonnage de 45 MHz (figure
3.4). Le traitement numérique en temps réel des données est effectué par une matrice de
portes programmables (FPGA ou Field programmable gate array) et un processeur de trai-
tement du signal (DSP ou Digital signal processor). La section suivante décrit en détails
les processus de traitement numérique réalisés par le micrologiciel du FPGA et du DSP.
Micrologiciel de traitement numérique TEP
Le micrologiciel est compact et performant en termes de rapidité de traitement [Tétrault
et coll., 2010]. Lorsqu’un évènement (photon) est détecté par le détecteur, son impulsion
électrique sortant du CSP est numérisée par les CAN de 8-bit de précision avant de su-
bir une succession de traitements dans le FPGA et dans le DSP (figure 3.5). Dans le
FPGA, les sorties des 64 canaux des CAN sont analysées parallèlement par un détecteur
de front qui permet de se synchroniser avec l’arrivée des évènements. Les échantillons
de chaque évènement sont ensuite stockés dans des mémoires FIFO avant d’être analy-
sés par une chaîne de processus consécutifs. L’énergie de chaque évènement est extraite,
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Figure 3.4 Carte électronique numérique du LabPET.
Figure 3.5 Flux de traitement d’évènements TEP du LabPET.
suivie de l’algorithme d’identification de cristal qui identifie par analyse de la forme du
signal le scintillateur (LYSO ou LGSO) ayant absorbé le photon d’annihilation. Après,
un discriminateur d’énergie ajusté selon le cristal identifié permet de garder seulement
les évènements respectant la fenêtre en énergie choisie. Les données sont ensuite envoyées
au DSP où l’étampe de temps de chaque évènement est extraite à partir de la mesure
du temps d’arrivée des évènements avant d’être raffinée à l’aide de la méthode de discri-
mination à fraction constante [Leroux et coll., 2009b]. De plus, un facteur de correction
supplémentaire représentant l’alignement temporel est appliqué à chaque étampe de temps
raffinée selon les paramètres d’étalonnage. Cet alignement permet de corriger le délai tem-
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porel dû au type de scintillateur et aux temps de propagation différents entre les signaux
analogiques. Enfin, les données reviennent dans le FPGA pour être acheminées à l’électro-
nique de centralisation via le lien de haute vitesse qui peut supporter jusqu’à 2 Gbps de
vitesse de transmission. La dernière version du micrologiciel peut traiter jusqu’à 15 000
évènements/s par canal, mais la limitation principale de cette capacité de traitement se
situe au niveau du lien de communication plus lent entre le FPGA et le DSP [Tétrault
et coll., 2010].
3.1.4 Électroniques de centralisation et de coïncidence
La technique de détection de coïncidences du LabPET se base sur l’utilisation de l’étampe
de temps de chaque évènement pour extraire les coïncidences promptes en temps réel.
Cette technique requiert de l’électronique très rapide, c’est pour cette raison que tous les
processus de coïncidence utilisent des FPGA. La détection de coïncidences est divisée en
deux parties. D’un côté, l’électronique de centralisation trie parallèlement les évènements
provenant de six cartes numériques par ordre chronologique de leur étampe de temps et de
l’autre côté, la carte de coïncidence qui effectue un dernier tri des évènements provenant de
huit cartes de centralisation avant de procéder à l’identification des coïncidences promptes
et forfuites. Une description plus approfondie des micrologiciels de ces deux électroniques
est disponible dans le mémoire de maîtrise de Marc-André Tétrault [Tétrault, 2006].
3.2 Spécifications et développements préalables au
présent projet
La section précédente expose les différentes parties du système du scanner LabPET. Cette
nouvelle section élabore les méthodes et les développements conceptuels à considérer ou à
réaliser pour pouvoir utiliser l’électronique du LabPET et d’en faire un système pouvant
intégrer la bimodalité TEP/TDM.
3.2.1 Conception du module de détecteur
Le détecteur LabPET (figure 3.2) emploie deux types de scintillateurs (LYSO et LGSO)
en phoswich. Comparativement au LYSO, le LGSO utilisé dans le LabPET possède un
rendement lumineux beaucoup plus faible, ce qui se traduit par une réduction du RSB
avec la détection des faibles énergies des rayons X TDM. De plus, le LGSO possède une
constante de temps plus longue (65 ns) que celle du LYSO (40 ns), par conséquent il
est moins adapté pour l’application de fort flux de photons TDM. Par ailleurs, les PDA
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utilisées par le LabPET présentent un rendement quantique trop faible qui contribue aussi
à la réduction du RSB.
Pour ce premier prototype de scanner intégré TEP/TDM, le détecteur doit être composé
par un scintillateur LYSO couplé à une PDA plus performante. C’est dans cette perspec-
tive que le détecteur LabPET II a été développé afin d’optimiser à la fois la détection
des données TEP et TDM (figure 3.6) [Bergeron et coll., 2015]. Ce nouveau module de 64
pixels de détection est formé d’une matrice de 8 × 8 scintillateurs LYSO et de dimension
individuelle par pixel de 1,12 × 1,12 × 12 mm3, couplée individuellement à deux matrices
(4 × 8) PDA ayant une surface sensible de détection par PDA de 1,1 × 1,1 mm2. Contrai-
rement aux PDA du LabPET qui sont polarisées individuellement, le détecteur LabPET
II est polarisé par groupe de matrice (4 × 8) PDA. Il devient donc important que les
PDA aient des gains uniformes entre elles pour une même tension de polarisation. Par
ailleurs, les PDA utilisées possèdent un rendement quantique optimal autour de 60% (à
420 nm), ce qui représente un gain de 50% par rapport à celui des PDA du LabPET. De
plus, ce détecteur présente d’autres optimisations, notamment, l’utilisation de réflecteurs
spéculaires 3M-ESR sans couplage optique entre les pixels pour améliorer la réflexion to-
tale interne dans chaque pixel de scintillateur et l’application d’un réflecteur diffus sur le
dessus exposé de la matrice de scintillateur pour rediriger plus efficacement les photons
lumineux sortant vers la photodiode [Bergeron et coll., 2015]. Par ailleurs, la taille réduite
des pixels contribue à l’amélioration des résolutions spatiales TEP et TDM.
Figure 3.6 Module de détecteur LabPET II pour la détection intégrée
TEP/TDM.
3.2.2 Conception du circuit intégré frontal
Le circuit intégré du LabPET n’est pas adapté pour la détection de signaux TEP et
TDM. Le gain CSP de 3 mV/fC ne suffit pas pour optimiser l’efficacité de détection des
signaux TDM. Par conséquent, il est nécessaire d’avoir des gains qui tiennent compte
de la différence énergétique entre les 60 keV des rayons X et les 511 keV des photons
d’annihilation. Par ailleurs, un gain ajustable après le CSP peut permettre de corriger
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les variations d’amplitude des signaux causées par les gains différents de chaque pixel de
détecteurs. Et enfin, la réduction du bruit d’entrée peut servir à optimiser le RSB des
signaux électriques générés.
L’optimisation du circuit intégré frontal a été couverte par Konin Koua lors de ses travaux
de maîtrise [Koua, 2010]. Ensuite, un ASIC a été conçu pour être adapté à la détection
simultanée des signaux TEP et TDM. La figure 3.7 montre la dernière révision (LN8) de
l’ASIC ainsi que le schéma électronique interne correspondant et le tableau 3.1 résume les
performances pouvant être atteintes. Le LN8 possède 16 canaux d’amplification et de mise
en forme tout comme le circuit intégré du LabPET. Il a une dimension relativement petite
de 3,50 × 3,42 mm2 et des plots d’interconnexion en bille d’étain d’environs 80 µm de
diamètre. Comparativement au circuit intégré du LabPET, le gain CSP dépend du mode
d’acquisition choisi et il est de 8,4 mV/fC en TEP et 58,8 mV/fC en TDM. Le temps de
montée à la sortie CSP est de 6,5 ns (à 0 pF), soit 7% plus faible que celui du LabPET.
De plus, le LN8 possède un gain supplémentaire ajustable sur 4-bit et situé au niveau du
circuit de compensation pôle-zéro (P-Z de 10 à 40 avec une granularité de 2). Cependant,
le bruit rapporté à l’entrée est de 486 électrons rms, ce qui représente une détérioration
de 40% par rapport à celui du LabPET.
Figure 3.7 Circuit intégré (ASIC) pour la détection simultanée des signaux
TEP et TDM, montrant à gauche la révision LN8 et à droite son schéma élec-
tronique correspondant [Koua, 2010].
3.2.3 Conception de l’électronique analogique (languette)
Avec le nouveau module de détection à 64 pixels et le nouvel ASIC, il devenait impératif
de concevoir une nouvelle carte électronique analogique ayant pour rôle d’acheminer les
signaux provenant des détecteurs vers les ASIC puis vers l’électronique numérique du Lab-
PET. Cette nouvelle carte analogique doit avoir deux circuits de polarisation pour chacun
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Tableau 3.1 Caractéristiques de performance du ASIC LN8.
Propriétés Valeurs
Gain typique (@P-Z = 10) 8,4 mV/fC (TEP) / 58,8 mV/fC (TDM)
Temps de pointe 76 ns (TEP) / 88 ns (TDM)
Temps de montée1 6,5 ns (0 pF) - 10,4 ns (4 pF)
Bruit d’entrée 486 électrons rms
Gain ajustable maximal2 × 8 (P-Z = 40)
Puissance consommée totale 461 mW
1 Temps de montée mesuré avec et sans la capacité de la PDA (4 pF) et qui tient compte des capacités
parasites
2 Facteur de gain maximal supplémentaire appliqué au signal d’entrée et qui correspond au nombre
d’étages pôle-zéro utilisés de 40
des modules de détection. De plus, un circuit de communication supplémentaire doit être
envisagé pour faire basculer le gain CSP de l’ASIC entre les deux modes d’acquisition TEP
ou TDM. Ce circuit doit permettre la communication avec chaque ASIC pour l’ajustement
des gains supplémentaires P-Z, et du niveau VSET de chaque étage de sortie (figure 3.7).
Le rôle du VSET est de faire varier l’amplitude de la tension différentielle à la sortie de
chaque canal afin d’optimiser l’utilisation de toute la plage dynamique d’entrée des CAN
situés sur l’électronique numérique.
L’équipe technique du GRAMS a établi des règles de conception de la carte électronique
analogique. Par la suite, trois révisions de cette carte se sont succédées avant d’avoir la
version finale (figure 3.8). À cause de sa forme très allongée, le terme languette sera utilisé
pour la qualifier à partir de maintenant. Mesurant 412,9 mm de long et 25,5 mm de large,
la languette analogique possède 32 couches de métallisation pour une épaisseur totale de
3,4 mm. La grande majorité des couches servent principalement à conduire et à isoler
efficacement les 128 canaux de signaux provenant de deux modules de détection LabPET
II. Deux groupes de quatre ASIC conditionnent individuellement les signaux des 64 canaux
de chaque module. En dessous de la languette, deux circuits de contrôle composés d’un
convertisseur numérique-analogique et d’un dispositif logique programmable complexe,
assurent la communication entre les ASIC et le FPGA de traitement numérique.
3.2.4 Développement d’un algorithme de comptage des photons
TDM
Après le développement des sous-systèmes électroniques et du détecteur TEP/TDM, la
prochaine étape consiste à mettre en place une méthode efficace d’acquisition et de trai-
tement des données TDM en utilisant l’espace disponible du FPGA qui contient déjà le
micrologiciel de traitement TEP (figure 3.5). En TDM, il est très probable que le fort taux
3.2. SPÉCIFICATIONS ET DÉVELOPPEMENTS PRÉALABLES AU PRÉSENT
PROJET 51
Figure 3.8 Languette analogique dédiée à la détection TEP/TDM montrant
les emplacements des différents composants et circuits.
de transmission des rayons X crée des effets d’empilement des impulsions dans le détec-
teur et donc des signaux sortant du CSP. Il est donc crucial de développer un algorithme
capable d’extraire l’énergie de chaque photon à partir des signaux empilés. Cet algorithme
doit être très rapide et avoir un temps mort assez faible pour éviter une paralysie trop
longue du système pouvant ainsi conduire à la perte de données et donc de la sensibilité.
Figure 3.9 Algorithme de désempilement et d’extraction des données TDM
[Riendeau et coll., 2008].
C’est dans cette perspective que Joel Riendeau a travaillé sur le développement d’un al-
gorithme de désempilement des impulsions et d’extraction de l’énergie des photons X.
[Riendeau et coll., 2008]. La figure 3.9 montre le traitement effectué par cet algorithme.
Le principe d’acquisition consiste à utiliser un facteur de front montant qui sert à discri-
miner les évènements valides du bruit électronique. La détection d’un front valide active
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le processus d’extraction du maximum de cette impulsion. Au même moment le plancher
(sans empilement) est déduit de la mesure sortant des CAN et un accumulateur d’énergie
permet d’estimer la pente décroissante de chaque impulsion à partir des signaux empi-
lés. Ensuite, ces données permettent de déduire l’énergie exacte de l’évènement détecté.
Et pour finir, la valeur de l’énergie calculée est indexée dans une mémoire RAM à double
tampon pour construire l’histogramme de la distribution énergétique des photons détectés.
Au final, Riendeau a obtenu un taux de comptage maximal d’environ 2,75 Mcps/canal qui
est surtout limité par les caractéristiques temporelles du CSP et par le bruit électronique.
3.2.5 Mise à jour et optimisation du micrologiciel TEP
Avec les nouveaux composants dédiés TEP/TDM, l’une des tâches du présent projet
consiste à adapter le micrologiciel de l’acquisition et du traitement TEP du LabPET.
Anciennement dans le LabPET, une carte numérique de 64 canaux assurait le traitement
de quatre cartes analogiques de 16 canaux. Maintenant, la languette analogique possède
128 canaux et elle communique simultanément avec deux cartes numériques. De plus, au
lieu d’une polarisation par PDA comme dans le LabPET, le nouveau micrologiciel doit
polariser seulement les deux matrices de 32 pixels par module de détection. Ensuite, au
niveau de l’ASIC, l’utilisateur doit pouvoir ajuster les gains variables de chaque canal de
CSP. Par ailleurs, avec le nouveau détecteur constitué seulement de scintillateur LYSO, le
processus d’identification de cristal (figure 3.5) doit être supprimé de la chaîne d’analyse
et de traitement. Ceci libérera de l’espace dans le FPGA et permettra la migration des
processus de traitement contenus dans le DSP vers le FPGA. Sans le DSP, la capacité de
traitement de données sera davantage optimisée.
3.2.6 Développement d’outils d’acquisition TEP/TDM
Le LabPET utilise une interface utilisateur qui sert à effectuer des acquisitions en mode
TEP seulement. Au cours du présent projet, un nouvel outil doit être développé pour
permettre l’acquisition en alternance dans les deux modes d’imagerie. Ce nouvel outil doit
pouvoir sélectionner entre les deux modes et ajuster les paramètres optimaux de polarisa-
tion, de gain variable et de seuil de bruit pour chacun des modes. Par ailleurs, l’acquisition
en mode TDM requiert l’utilisation du tube à rayons X. Ainsi, l’outil à développer doit
pouvoir contrôler les paramètres du tube et coordonner ce dernier avec le démarrage de
l’acquisition TDM.
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3.2.7 Régulation thermique autour des détecteurs
Chaque languette analogique porte huit ASIC qui consomment individuellement une puis-
sance d’environ 500 mW (tableau 3.1). Ainsi, au total une languette consomme une puis-
sance de 4 W dont une certaine partie sera dissipée en chaleur autour de la région des
ASIC et des détecteurs. Cependant, les PDA et les scintillateurs sont très sensibles aux
variations thermiques. En effet, dans le cas du scintillateur LYSO, une augmentation de
la température ambiante au delà de 25◦C contribue à une diminution de son rendement
lumineux et au delà de 50◦C le rendement de départ diminue de 25% [Suzuki et coll., 1993].
Dans le cas des PDA, comme il a été discuté dans le chapitre précédent, l’augmentation de
la température d’opération des PDA contribue à une augmentation du bruit intrinsèque
et à une diminution du gain de multiplication. Par conséquent, en mode TDM, le faible
RSB des signaux générés peut être davantage détérioré par l’impact des perturbations
thermiques. Il va donc être nécessaire de maintenir une température constante entre 25◦
et 30◦ pour garder une meilleure performance des détecteurs.
3.2.8 Optimisation du bruit d’intégration
Lorsque tous les sous-systèmes de ce scanner seront intégrés, il est fort probable que le
bruit généré par chaque sous-système se combine pour perturber l’intégrité du système
complet. Pour comprendre ces phénomènes, il est important de connaître les types de
bruit et d’où ils prennent leur source. Dans un scanner complet, le bruit se présente sous
deux formes. Le bruit inhérent généré à l’intérieur des différents circuits électroniques et
le bruit d’interférences provenant de sources extérieures et qui est causé par des effets de
couplage avec d’autres circuits ou appareils environnants [Vasilescu, 2005].
Bruit inhérent à l’électronique
Le bruit électronique est une perturbation aléatoire des électrons dans les différents com-
posants électroniques. Ce genre de bruit est souvent pris en compte durant la phase de
conception des circuits où le choix de certains composants émettant peu de bruit et l’utilisa-
tion de certaines topologies de circuits peuvent contribuer à sa réduction. Il est impossible
de se défaire complètement du bruit électronique qui se présente sous trois formes [Vasi-
lescu, 2005]. En premier, il y a le bruit thermique provenant du mouvement naturel des
électrons qui ont suffisamment d’énergie pour quitter la bande de valence. Plutôt dans la
section précédente, il a été question de ces perturbations thermiques sur la performance
du détecteur. Un environnement conditionné thermiquement permet de stabiliser ces per-
turbations. La deuxième et la troisième forme de bruit électronique sont les bruits de
grenaille et de contact qui sont générés lors du passage du courant à travers une jonction
54
CHAPITRE 3. MÉTHODES ET CONSIDÉRATIONS CONCEPTUELLES DU
PROJET
pn et deux matériaux imparfaits respectivement. Ces genres de bruit sont induits dans la
majorité des composants actifs utilisés dans les circuits électroniques.
Bruit d’interférences
À cette étape du projet d’intégration, le bruit d’interférences est le plus critique. Dans
le scanner, avec les nombreuses cartes électroniques, les nombreux câbles, les différents
moteurs, les dispositifs de régulation thermique et les différents blocs d’alimentation, il est
fort probable que le bruit provenant d’effets de diaphonie entre tous ces dispositifs soit
en mesure d’altérer les faibles signaux générés par les détecteurs et l’électronique analo-
gique sensible. Avant d’adopter des méthodes concrètes de résolution, il est important de
connaître les différents types de bruit d’interférences et d’où ils peuvent être émis. Le plus
important des bruits d’interférences est celui issu des effets de couplage. Le couplage peut
être conductif dans le cas d’un lien résistif, capacitif à travers un lien de champ électrique
ou inductif avec un lien de champ magnétique [Vasilescu, 2005]. Le plus commun des cou-
plages conductifs entre deux sous-systèmes provient des boucles d’impédances communes
qui introduisent des boucles de courants supplémentaires. Un autre type de couplages
conductifs peut provenir des alimentations DC et du secteur AC reliant des dispositifs
induisant du bruit tels que des moteurs avec l’électronique sensible du scanner. Quant
au bruit dû aux couplages capacitifs et inductifs, ils sont souvent engendrés par les nom-
breux câbles et fils utilisés et les différentes plaques métalliques. Il existe des méthodes
pratiques connues pour réduire l’impact des couplages capacitifs et inductifs [Ott, 2009].
Par exemple, l’utilisation de câbles torsadés pour porter l’alimentation aux différentes
cartes électroniques peut servir à annuler le bruit induit par le couplage inductif entre
chaque paire de câbles. De plus, certains câbles portant des signaux sensibles comme le
haut voltage pour l’alimentation des PDA peuvent, en plus d’être torsadés, être blindés
pour réduire l’impact du bruit induit par les effets de couplage capacitif environnant.
3.3 Conclusion
Dans ce chapitre, il a été question de la méthodologie et des développements à considérer
pour pouvoir réaliser les différents objectifs entourant le présent projet de recherche. Dans
un premier temps, une description systématique du LabPET a été présentée afin de mieux
comprendre l’état actuel des choses. Les détails de performance du détecteur, du circuit
intégré frontal et du micrologiciel utilisés dans le LabPET, ont aussi été présentés. Ensuite,
les lacunes propres à certains sous-systèmes du LabPET tels que le module de détection,
le circuit intégré et l’électronique analogique, ont été exposées en lien avec la détection
simultanée des données TEP et TDM. Des spécifications requises pour chacun de ces
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sous-systèmes ont été proposées en tenant compte de la revue de littérature du chapitre
précédent. De plus, dans le cas de certains sous-systèmes, les développements déjà réalisés
par d’autres intervenants ont été présentés, de même que les performances atteintes. Enfin,
des méthodes précises ont été présentées avec d’autres aspects incomplets du système et
qui doivent être envisagées lors de la réalisation du présent projet d’intégration du scanner
bimodal TEP/TDM.
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CHAPITRE 4
INTÉGRATION DU SCANNER TEP/TDM
Le chapitre précédent a présenté les considérations conceptuelles requises pour utiliser
l’électronique du LabPET dans la conception de scanner bimodal TEP/TDM. De plus,
plusieurs développements préalables accomplis au cours d’autres projets de recherche ont
été présentés.
Ce chapitre se focalise sur le présent projet d’intégration du nouveau scanner bimodal
TEP/TDM dénommé « LabPET-CT ». L’intégration vise à rassembler les parties déve-
loppées en s’assurant qu’elles interagissent correctement les unes avec les autres et à ap-
porter des améliorations aux parties existantes. Ainsi, ce chapitre commence par présenter
l’architecture électronique utilisée dans le LabPET-CT en précisant les caractéristiques
propres à chaque sous-système. La section suivante détaille les outils de gestion des acqui-
sitions TEP/TDM développés ou mis à jour. Enfin, le scanner LabPET-CT est présenté
dans son intégralité. Cette section élabore aussi les méthodes retenues pour la régulation
thermique et la gestion du bruit d’intégration.
4.1 Architecture électronique
Le scanner LabPET-CT est conçu principalement à partir de l’électronique existante du
LabPET. Dans le chapitre précédent, il a été question des nouveaux détecteurs et circuits
électroniques analogiques qui ont été développés pour ce nouveau scanner. La figure 4.1
montre l’architecture électronique complète du prototype de scanner LabPET-CT. Cette
architecture ressemble de très près à celle du LabPET avec l’utilisation du même nombre
de cartes numériques et celles subséquentes. Les 48 cartes numériques sont branchées deux
à deux à 24 languettes analogiques. Cette architecture peut traiter jusqu’à 3 072 canaux
de détection provenant de 48 modules de détection. Cent quatre-vingt douze (192) ASIC
assurent le conditionnement d’entrée des signaux détectés. L’intégration des modules de
détection et des ASIC sur la languette analogique est le principal défi technologique entou-
rant ce prototype de scanner. La section suivante élabore les détails de cette complexité
d’intégration de la languette, de même que les tests de validation effectués. Ensuite, les
changements apportés au niveau de l’électronique numérique sont exposés.
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Figure 4.1 Architecture électronique du LabPET-CT.
4.1.1 Languette analogique
Intégration et assemblage des composants
L’assemblage des composants électroniques de la languette analogique se fait par le pro-
cédé d’assemblage standard SMT (Surface-mount technology). Par contre, celui des ASIC
demande une autre technologie beaucoup plus complexe de type flip-chip qui consiste à
retourner chaque ASIC et ensuite à braser les billes d’étain microscopiques avec les ou-
vertures d’interconnexion associées sur la languette. Cette technique est critique, car, le
taux de réussite de l’assemblage des ASIC doit être assez élevé pour garantir un nombre
maximal de canaux fonctionnels dans le scanner. Les compagnies d’assemblage ciblées ga-
rantissent un taux de réussite à 75% pour ce type de composant. Ce qui représente au
maximum 12 canaux soudés et fonctionnels sur les 16 au total que possède un ASIC. Dans
ces conditions, le scanner pourrait avoir plus de 700 canaux non fonctionnels, ce qui affec-
terait sévèrement la qualité de l’image. Pour contrôler ce risque, un procédé d’assemblage
sur mesure a été mis au point.
Par ailleurs, l’échelle microscopique des billes d’étain de l’ASIC requiert une qualité su-
périeure de la surface de la languette autour des ASIC, ce qui rajoute une contrainte
supplémentaire reliée à la fabrication du circuit imprimé de la languette. Pour cette raison
la fabrication de la languette a été confiée à une compagnie spécialisée, Metro Circuits
(maintenant Coast to Coast Circuits) située aux États-Unis. L’assemblage SMT (sans le
détecteur) de la languette est effectué par le 3IT.Micro, un laboratoire de l’Institut in-
terdisciplinaire et d’innovation technologique (3IT) à Sherbrooke, QC. L’intégration et
l’assemblage des ASIC a requis le partenariat du 3IT.Micro et de CMC Microsystems qui
ont contribué au développement d’une technologie flip-chip dédiée. Après plusieurs mois
de perfectionnement du procédé, le 3IT.Micro a été en mesure d’assembler les ASIC avec
un taux de réussite avoisinant 98% et qui a servi par la suite à terminer l’intégration
complète de la languette illustrée à la figure 4.2.
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Figure 4.2 Languette analogique assemblée du LabPET-CT vue du dessus.
Test et validation des languettes
Après l’assemblage des ASIC et des autres composants sur la languette analogique, la pro-
chaine étape consiste à caractériser et à valider le fonctionnement des canaux analogiques
sans les modules de détection. Cette étape permet de s’assurer que les ASIC sont bien
soudés et pour ceux qui échouent ces tests, il faut les retravailler manuellement afin de
garantir un nombre maximal de canaux fonctionnels. Un banc de test a été monté pour
valider l’assemblage des languettes analogiques et son architecture est illustrée à la figure
4.3.
Figure 4.3 Architecture du banc de test pour la validation des languettes as-
semblées.
Le principe de test consiste à injecter simultanément des impulsions électriques dans les 128
canaux d’entrées des CSP de tous les ASIC. Ces impulsions, de fréquence et d’amplitude
fixe commune, sont générées par un générateur d’ondes carrées. En utilisant deux cartes
numériques, les données de l’acquisition des évènements détectés par canal (impulsions
injectées) sont envoyées à l’ordinateur avant d’être analysées par un script codé en langage
Python. Ce dernier extrait un fichier qui contient pour chacun des 128 canaux de la
languette, la fréquence des impulsions, la moyenne des niveaux du plancher des impulsions
et la moyenne de l’amplitude des impulsions. Avec ces informations, il est possible de
valider :
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– Le lien de connexion entre le détecteur et l’entrée des CSP par la présence ou non
de données d’impulsion de fréquence égale à celle injectée ;
– Le fonctionnement des deux sorties différentielles de chaque canal du ASIC par le
niveau du plancher des impulsions électriques collectées par les CAN. En effet, si
l’une des deux sorties est défectueuse, la plage dynamique du CAN relié est réduite
de moitié ;
– La communication avec chaque ASIC pour l’ajustement des gains variables par l’am-
plitude moyenne des impulsions pour un gain fixe donné ;
– Le lien de commutation TEP et TDM de l’ASIC par l’amplitude moyenne des impul-
sions. En effet, le gain CSP est 8 fois plus élevé en mode TDM qu’en TEP (tableau
3.1).
Compilation des languettes fonctionnelles
L’assemblage des languettes analogiques s’est fait en trois lots de 9, 8 et 10 cartes pour
réduire les risques d’insuccès liés aux variations du procédé flip-chip. Après l’assemblage
du premier et du deuxième lot de languettes, le procédé d’assemblage n’était pas encore
totalement au point. Ce qui a engendré des problèmes de soudure au niveau de certains
ASIC de plusieurs cartes. Après l’optimisation du procédé d’assemblage par le 3IT.Micro,
le dernier lot de cartes a été assemblé. Le tableau 4.1 montre la compilation du fonction-
nement des languettes testées et validées.
Sur les 27 languettes analogiques assemblées et testées, trois possèdent des problèmes
majeurs d’assemblage (une carte du lot 1 et deux cartes du lot 2) et elles n’ont donc pas
été répertoriées. Et sur les 24 languettes restantes, les tests effectués sur les lots 1 et 2
révèlent 32 canaux défectueux et 23 canaux ayant une des deux sorties défectueuses. Ces
défectuosités sont liées à des billes d’étain non soudées sur certains ASIC. Dans ces mêmes
lots, sept languettes possèdent chacune 1 ASIC (2 ASIC dans 2 cas) qui ne fonctionne
pas lorsque son gain CSP est commuté en mode d’acquisition TDM. Ceci est dû au fait
que des connexions de retour de courant n’ont pas été parfaitement soudées sur ces ASIC,
favorisant ainsi une instabilité au niveau des CSP. En plus sur ces sept languettes des lots 1
et 2, trois autres languettes possèdent chacune, des problèmes sur le lien de communication
d’un ASIC. Toutefois, ce problème n’est pas critique, car le lien de communication sert
principalement à l’ajustement des gains variables qui peuvent ne pas être nécessairement
utilisés lors du fonctionnement du scanner.
Après l’optimisation du procédé d’assemblage, dans le dernier lot de 10 languettes, seule
une carte possède un problème de communication avec un ASIC (tableau 4.1). De plus,
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sur les 1280 canaux disponibles sur ces 10 languettes, seulement 6 canaux sont défectueux.
Ce qui prouve l’efficacité et la réussite de ce dernier procédé d’assemblage optimisé. Au
total sur les 3 072 canaux analogiques de l’ensemble des 24 languettes, 3 011 canaux (soit
98%) sont fonctionnels lorsque les ASIC sont opérés dans le mode d’acquisition TEP et
2883 canaux (soit 93,8%) fonctionnent dans le mode d’opération TDM. Ces valeurs ne

































Tableau 4.1 Compilation des résultats de la validation de l’assemblage des languettes du LabPET-CT.
Module de détection D3 Module de détection D4









































Lot1/01* 16-26-32 - ✓-✓ ✗-✓ ✓-✓ ✓-✓ 3-10-13-14 - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓
/02 - 23-26 ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ 15 - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓
/03* - - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ - 55 ✓-✓ ✗-✓ ✓-✓ ✓-✓
/04 - - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ - - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓
/05* - - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ 6-29 18-20 ✗-✓ ✓-✓ ✗-✓ ✓-✓
/06 19 - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ - - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓
/07+ 9-25-42 - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ 8-25-40 53 ✓-✓ ✓-✗ ✓-✓ ✓-✓
/08 - - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ 41 - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓
Lot2/01* - 1-6 ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ - - ✗-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓
/02* 41 1-9 ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ 0-2-13-53 - ✗-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✗-✓
/03 - - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ 5 - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓
/04 10 4-34 ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ 13-19 22-28-50-61 ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓
/05*+ 4-14 5-10-11-12 ✗-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ 29 1-49 ✓-✗ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓
/06+ 5-35 15 ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ - - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✗ ✓-✓
Lot3/01+ 27 - ✓-✓ ✓-✗ ✓-✓ ✓-✓ - 36 ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓
/02 - - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ 34 - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓
/03 - - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ - - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓
/04 - - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ - - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓
/05 - - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ - - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓
/06 - - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ - - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓
/07 - - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ - - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓
/08 ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ 51-59 ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓
/09 - - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ - - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓
/10 - - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ 50 - ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓ ✓-✓
* Languette ayant au moins un ASIC qui comporte un problème lorsqu’il est commuté dans le mode TDM
+ Languette ayant un ASIC avec un problème sur son lien de communication série, ce qui empêche donc l’ajustement du gain variable
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4.1.2 Micrologiciel de traitement numérique TEP et TDM
Les traitements numériques TEP et TDM s’effectuent dans le FPGA de chaque carte
d’électronique numérique. La figure 4.4 illustre le micrologiciel complet du LabPET-CT.
Au niveau du traitement des données TEP, seul le FPGA est désormais utilisé. L’étape
d’identification du cristal précédemment dans le micrologiciel du LabPET (figure 3.5) est
supprimée et remplacée par le processus de correction de l’étampe de temps qui était
situé dans le DSP. La correction de l’étampe de temps se fait maintenant en deux étapes
séparées. Tout d’abord, le raffinement de l’étampe de temps de chaque évènement est
effectué par la méthode de discrimination à fraction constante numérique. Ensuite, le
facteur de l’alignement temporel est appliqué au temps raffiné en fonction du paramètre
d’étalonnage du délai de propagation du canal en question. L’élimination du DSP permet
d’optimiser la capacité de traitement maximal du micrologiciel TEP.
Figure 4.4 Micrologiciel de traitement du LabPET-CT.
Au niveau du traitement TDM (figure 4.4), l’énergie de chaque photon détecté est extraite
par l’algorithme d’extraction de l’énergie décrit précédemment à la section 3.2.4. Ensuite,
un discriminateur d’énergie est rajouté pour filtrer les évènements du bruit électronique
afin de stocker seulement les photons valides dans l’histogramme. La profondeur de chaque
canal de l’histogramme est diminuée de 32-bit à 16-bit pour réduire la taille des données
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transmises et donc du temps mort introduit entre les attentes de transmission de données.
En effet, pour transmettre les histogrammes TDM des cartes numériques vers l’ordinateur,
un délai d’attente variable (Offset) est défini pour chaque carte numérique permettant ainsi
de décaler la transmission des données et d’éviter des collisions. À 16-bit d’histogramme,
la transmission complète des 64 histogrammes d’une carte numérique prend exactement
9 728 coups d’horloge. Par conséquent, un délai d’attente de 10 000 coups d’horloge doit
être introduit par carte supplémentaire. Ainsi, la première carte numérique termine sa
transmission de données juste avant 10 000 coups d’horloge où la deuxième débute la
sienne qui termine à 19 728 coups d’horloge et ainsi de suite. Pour finir, la 48e carte
termine sa transmission après 479 728 coups d’horloge. Par conséquent, il faut un délai
d’environ 11 ms pour transmettre les données d’une acquisition TDM de toutes les cartes
numériques. Ce délai représente aussi le temps minimal d’une acquisition TDM si aucune
collimation numérique n’est définie.
4.2 Gestion des acquisitions TEP/TDM
Dans cette section, il est question des outils logiciels développés ou mis à jour afin de
gérer simultanément les modes d’acquisition TEP et TDM. Tout d’abord, une architecture
logicielle complète est présentée pour mieux comprendre la relation entre les outils et les
rôles associés. Ensuite, une description approfondie de chacun des outils est présentée.
4.2.1 Architecture logicielle
Les différents éléments composant le logiciel du LabPET-CT sont présentés à la figure 4.5.
Précédemment avec le LabPET, l’interface graphique principale servait à programmer les
cartes électroniques, à configurer le scanner et à effectuer des acquisitions TEP unique-
ment. Dans le LabPET-CT, cette interface permet essentiellement d’ajuster les paramètres
de fonctionnement optimaux (polarisation des PDA, gain ajustable et seuil de bruit TEP
et TDM). La gestion des acquisitions est maintenant effectuée à partir de l’interface de
contrôle TEP/TDM qui communique au scanner à travers l’outil intermédiaire de com-
mande. Les communications transitent par le serveur de l’interface graphique principale
qui sert de passerelle avec le scanner. De plus, l’interface de contrôle TEP/TDM com-
munique avec les appareils auxiliaires tels que les moteurs et le tube à rayon X à travers
l’outil de contrôle des fonctionnalités auxiliaires.
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Figure 4.5 Architecture logicielle du LabPET-CT.
4.2.2 Interface graphique principale
Appelée Control Panel, l’interface graphique principale constitue la passerelle pour toute
communication avec le scanner. Elle a été mise à jour afin d’intégrer les nouvelles fonc-
tionnalités du LabPET-CT. Parmi les ajustements effectués, il est maintenant possible de
visualiser la température autour des ASIC et d’ajuster le gain variable de chaque canal
des ASIC. Le Control Panel reste l’outil essentiel pour la gestion des acquisitions TEP.
Toutefois, certaines de ces fonctionnalités sont maintenant accessibles à partir l’interface
de contrôle TEP/TDM.
4.2.3 Outil intermédiaire de commande
Appelé tepCli, cet outil programmé en Objectif C a été développé initialement par le
stagiaire Frederik L’Heureux. Ensuite, il a été modifié au cours du présent projet pour res-
pecter les contraintes de fonctionnalités propres au scanner. Son rôle consiste à contrôler
l’interface graphique principale en utilisant des requêtes sous forme de lignes de commande.
La figure 4.6 montre l’architecture interne de cet outil, à travers lequel il est possible de
contrôler le scanner en utilisant un fichier script. L’outil tepCli permet entre autres de
configurer le LabPET-CT et d’effectuer des acquisitions TEP et TDM. Parmi les confi-
gurations importantes possibles, l’outil peut charger les fichiers des paramètres optimaux
d’opération trouvés dans chaque mode d’acquisition. Ceci inclut la polarisation des ma-
trices de PDA, les seuils de bruit, les gains ajustables, etc. Cette particularité permet de
commuter entre les deux modes d’acquisition sans avoir à utiliser l’interface graphique
principale. De plus, au niveau de l’acquisition TDM, il est possible d’activer ou de désac-
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tiver des cartes numériques pour définir par exemple un champ de vue et d’ajuster les
paramètres du délai d’attente de transmission des histogrammes TDM mentionnés plus
haut. L’acquisition TEP inclut la configuration des paramètres de coïncidence et du temps
d’acquisition.
Figure 4.6 Architecture de l’outil intermédiaire de commande du LabPET-CT.
Figure 4.7 Architecture de l’outil de contrôle des fonctionnalités auxiliaires du
LabPET-CT.
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4.2.4 Outil de contrôle des fonctionnalités auxiliaires
Programmé en Python, cet outil a été développé par l’équipe du CIMS afin de gérer
la communication avec tous les appareils auxiliaires entourant le scanner. Les requêtes
de communication s’effectuent sous forme de lignes de commande. Ces appareils sont les
moteurs, les sources d’alimentation (5 VDC, 24 VDC et HV), les régulateurs thermiques et
le tube à rayons X (figure 4.7). Pour la gestion des acquisitions, cinq moteurs sont utilisés,
dont deux pour les mouvements x-z du lit de l’animal, deux autres pour les mouvements
linéaires (z) et de rotation (θ) du tube à rayons X, et un dernier moteur pour l’ouverture
et la fermeture du diaphragme d’exposition des rayons X. Il est aussi possible d’effectuer
le monitorage et le contrôle des sources d’alimentation et des régulateurs thermiques.
Finalement, le tube à rayons X est ajustable en terme de paramètres I-V et peut être
contrôlé durant l’acquisition TDM.
Figure 4.8 Interface de contrôle TEP/TDM du LabPET-CT.
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4.2.5 Interface de contrôle des acquisitions TEP/TDM
Appelée LabPetCtGui et développée avec l’aide du stagiaire Frederik L’Heureux, l’interface
de contrôle TEP/TDM sert principalement à la gestion du protocole des acquisitions
TEP et TDM (figure 4.8). Elle a été programmée en langage Python pour la rendre
flexible et facilement modifiable. Elle comporte principalement sept onglets qui permettent
d’effectuer les opérations suivantes :
– Dans l’onglet General, l’utilisateur peut gérer les caractéristiques de l’animal et du
nom du fichier de sortie des données ;
– La section PET permet de gérer les paramètres entourant l’acquisition TEP, entre
autres, le temps d’acquisition, le nombre de positions et de pas du lit de l’animal et
le démarrage d’une acquisition ;
– L’onglet CT gère les paramètres TDM, entre autres, les mouvements du lit, le nombre
de projections et le temps associé par projection, les paramètres I-V et le temps
d’exposition du tube à rayons X ainsi que les différents principes d’acquisition (pas
à pas ou hélicoïdal) associés au mouvement du lit avec la rotation du tube ;
– L’onglet Motor permet d’opérer les cinq moteurs manuellement ;
– Les onglets Camera et Simulations permettent respectivement d’observer la cavité
interne du scanner et de valider les mouvements automatisés des moteurs sans faire
d’acquisition en mode TEP ou TDM.
4.3 Scanner intégré LabPET-CT
Cette section présente le scanner bimodal TEP/TDM dans son intégralité en faisant ressor-
tir tout d’abord, son architecture générale montrant les différentes sections constituantes.
Ensuite, les enjeux entourant l’intégration de toutes les cartes électroniques sont abordés
suivis par une présentation des caractéristiques de l’anneau propre à chacune des modali-
tés d’imagerie. Pour finir, les solutions retenues pour la régulation thermique et la gestion
du bruit d’intégration sont exposées en détail.
4.3.1 Présentation et architecture générale
Le scanner LabPET-CT possède une géométrie physique rectangulaire de dimension 134
× 85 cm2 pour une hauteur maximale de 138 cm (figure 4.9). La paroi protectrice externe
est composée d’une épaisseur de 2 mm de plomb collée à 3 mm d’aluminium et sert de
blindage pour atténuer la radioactivité sortante. Le LabPET-CT est compartimenté en
cinq zones principales qui sont :
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Figure 4.9 Présentation et architecture du scanner intégré LabPET-CT.
– La zone 1 est composée par les mécanismes entourant le lit de l’animal de 52 cm de
long. Deux moteurs assurent les mouvements du lit dans les axes x et z. Le mou-
vement z du lit permet de porter l’animal jusqu’à la position axiale des détecteurs
situés en bordure de la zone 4 ;
– La zone 2 renferme les cartes numériques et les languettes. La méthode d’intégration
de ces cartes est couverte à la sous-section suivante. Des ventilateurs placés sur le
dessus permettent d’évacuer l’air chaud provenant des cartes électroniques ;
– Dans la zone 3 se trouvent les huit cartes électroniques de centralisation et la carte de
coïncidence. D’autres ventilateurs situés en dessous du scanner permettent d’évacuer
la chaleur provenant de ces cartes vers l’extérieur ;
– La zone 4 représente la cavité centrale du scanner avec un volume de 86 × 80 × 67,5
cm3. Dans cette cavité se trouvent le collimateur mécanique TEP et le tube à rayons
X qui sont installés sur un disque rotatif et le tout fixé sur un rail pouvant effectuer
un mouvement linéaire z. La cavité renferme aussi le prolongement des languettes
où se trouvent les détecteurs et les ASIC. Durant l’acquisition TDM, l’ouverture
focale du tube à rayons X est déplacée jusqu’à la position axiale des détecteurs.
Pour réduire les effets de la variation thermique sur les détecteurs, la température
de la cavité est maintenue constante par des dispositifs de refroidissement situés sur
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le toit du scanner. Les détails entourant la régulation thermique sont couverts plus
bas ;
– La dernière zone 5 est l’emplacement où se trouvent les différentes sources d’alimen-
tations (5 VDC, 16 VDC, 24 VDC et HV) et la source de contrôle et d’alimentation
12 VDC du tube à rayons X. Le 5 VDC sert d’alimentation aux cartes électroniques,
le 16 VDC est utilisé pour les différents ventilateurs, le 24 VDC alimente les dis-
positifs de refroidissements et les moteurs et finalement le HV est utilisé pour la
polarisation des détecteurs.
4.3.2 Intégration électronique
L’intégration électronique est réalisée principalement à l’intérieur de la zone 2 de la figure
4.9. Chaque languette est branchée à deux cartes numériques et le tout est monté dans une
cassette en aluminium (figure 4.10). Cette méthode rend le montage plus flexible. Chaque
cassette dispose de deux ventilateurs d’insertion d’air qui refroidissent les éléments chauf-
fants des deux cartes numériques situées à l’intérieur. Les 24 cassettes sont juxtaposées
l’une contre l’autre pour former l’anneau de détection TEP/TDM. La distance entre les
modules de détection à l’extrémité de chaque languette est minimisée afin de garantir
un échantillonnage angulaire optimal du champ et une meilleure sensibilité de détection.
Une cassette possède deux numéros d’identification qui correspondent à l’adresse unique
de chacune des cartes numériques internes. Ces données servent principalement pour la
collimation des évènements TEP et TDM en fonction du champ de vue prédéfini par le
système. Ce sujet est détaillé dans la sous-section suivante. Le collimateur mécanique TEP
est formé de deux disques en plomb espacés de 12,7 mm avec 158 mm de diamètre extérieur
et 77 mm de diamètre intérieur (figures 4.9).
4.3.3 Description de l’anneau
Bien que le même anneau de détection est utilisé pour les deux modes d’imagerie, il existe
des caractéristiques physiques différentes des anneaux TEP et TDM.
Anneau en mode TEP
L’anneau de détection compte 384 pixels de détection dans le plan transaxial pour 168 mm
de diamètre total et 8 pixels dans celui axial (figure 4.11). Dans le mode d’acquisition TEP,
la collimation numérique en coïncidence est fixée à 96 pixels. Ce qui représente un champ
de vue transaxial (FOV : Field of view) d’angle d’environ 37◦ pour un diamètre total de
56 mm. Cette dimension du FOV transaxial convient pour la plupart des souris et rats et
est très comparable à celle des scanners précliniques dédiés à ce genre de petits animaux.
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Figure 4.10 Intégration électronique et structure de l’anneau du LabPET-CT.
Il est possible d’augmenter ce FOV jusqu’à un diamètre total de 75 mm (∼120 pixels)
en utilisant le collimateur mécanique de 77 mm de diamètre intérieur. Toutefois, comme
c’est maintenant le cas de la plupart des scanners TEP, il est aussi possible d’imager sans
collimation mécanique, ce qui permet d’obtenir un plus grand FOV limité principalement
par le diamètre interne de l’anneau de détecteurs.
Figure 4.11 Anneau de détection dans le mode d’acquisition TEP.
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Tube à rayons X et anneau TDM
L’anneau TDM se caractérise principalement par le tube à rayons X qui est un tube à
microfoyer en tungstène de la compagnie Thermo Scientific (modèle PXS5-822-WB). Ce
tube possède la particularité d’avoir une ouverture focale sur le côté, ce qui favorise son
utilisation dans un anneau confiné comme celui du LabPET-CT (figure 4.12). De plus,
il possède une tache focale d’une taille de 15 µm et opère dans une gamme énergétique
variable de 20 à 80 kV pour une puissance maximale de 8 W. Le faisceau de rayons X
sortant est d’une forme conique à 60◦ d’angle de couverture. Une plaque de cuivre de 1,2
mm d’épaisseur est installée à la sortie du faisceau et sert à filtrer les rayons X d’énergie
faible pouvant causer des artéfacts liés au durcissement du faisceau. Lorsque la tête du
tube à rayons X est insérée dans l’anneau de détection, la distance de la tache focale au
centre du FOV est de 53,3 mm (figure 4.12). Avec cette distance et l’angle conique du
faisceau, le FOV transaxial est limité à ∼52 mm et le ratio d’amplification, qui contribue
à l’amélioration de la résolution spatiale est de 2,56.
Figure 4.12 Anneau de détection dans le mode d’acquisition TDM.
4.3.4 Système de régulation thermique
Dans le LabPET-CT, la convection forcée à l’aide de ventilateurs est utilisée pour abaisser
la température de la majorité des cartes électroniques (zone 2 de la figure 4.9). Cependant,
la cavité interne fermée du scanner (zone 4 de la figure 4.9) est exposée d’une part à la
chaleur provenant des ASIC de la languette et d’autre part à la chaleur causée par les blocs
d’alimentation (situées en dessous) qui contribuent à surchauffer les parois métalliques du
plancher de la cavité. Il est donc nécessaire d’avoir un système de conditionnement d’air
pour stabiliser la température interne de la cavité où se trouvent les détecteurs. En effet,
un test d’opération de quelques heures du LabPET-CT a montré que la température de la
languette autour des détecteurs grimpe jusqu’à 40◦C avec seulement la convection forcée.
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Et sans apport d’air plus froid, cette température peut monter progressivement après
de longues heures d’opération. Ainsi, les dispositifs de refroidissement choisis sont ceux
utilisant le principe de l’effet Peltier qui sont très compacts tout en émettant moins de
bruit électronique. L’espace interne de la cavité possède un volume de 86,5 × 80 × 67,5
cm3. Les blocs d’alimentation du LabPET-CT en opération normale consomment une
puissance totale d’environ 1 800 W avec 75% d’efficacité. Une partie de cette puissance
dissipée en chaleur contribue à surchauffer la cavité du scanner, de même qu’une partie des
96 W des 192 ASIC (8 ASIC × 24 languettes). Le choix des dispositifs de refroidissement
a été mené par Mélanie Bergéron lors de ces travaux de doctorat qui portaient en partie
sur l’assemblage mécanique du scanner [Bergeron et coll., 2015]. Les dispositifs choisis sont
deux éléments thermoélectriques de TE Technology (modèle AC-162) avec une capacité
totale de refroidissement de 320 W et installés sur le toit de la cavité du scanner. Le
résultat de l’impact de ces deux dispositifs de refroidissement sur la stabilité thermique et
sur le refroidissement des détecteurs est exposé à la section 5.1.
4.3.5 Gestion du bruit d’intégration
Dans le mode d’acquisition TDM où un faible signal est généré par les détecteurs et le cir-
cuit frontal, le RSB peut être sévèrement détérioré dans la mesure où une amplification du
bruit électronique est produite par le bruit d’interférences lié à l’intégration des différents
composants électriques du scanner. Pour éviter de tel cas, il est important de procéder à
des pratiques de réduction des interférences électromagnétique qui sont :
– Utiliser des fils torsadés pour tous les câbles d’alimentations ainsi que les câbles de
distributions des cartes électroniques, des moteurs, des ventilateurs et des dispositifs
thermoélectriques ;
– Utiliser des fils torsadés et blindés pour les signaux sensibles, notamment les câbles
d’alimentation de haut voltage (HV) pour la polarisation des PDA ;
– Protéger tous les câbles de distribution (5 VDC et HV) des cartes électroniques avec
des filtres d’interférence de tores ferrites ;
– Isoler les alimentations des moteurs et ventilateurs de celle des cartes électroniques ;
– Éviter les boucles de retour de courant pour une même alimentation ;
– Avoir un seul point de mise à la masse pour l’ensemble des blocs d’alimentation et
du châssis métallique du scanner.
En plus d’appliquer toutes les pratiques mentionnées ci-haut, une attention particulière
était nécessaire au niveau des blocs d’alimentation. En temps normal, le bloc d’alimenta-
tion des cartes électroniques consomme environ 1 000 W à 5 VDC. L’interférence produite
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par ce bloc avait un impact néfaste sur le bloc HV de polarisation des PDA, engendrant
ainsi davantage de bruit électronique. La solution pour éliminer l’impact de ce bruit était
d’isoler le châssis du bloc d’alimentation 5 VDC du reste selon la représentation à la figure
4.13. Il est à noté que tous les blocs d’alimentation sont mis à masse en un seul point situé
au niveau de la jonction de mise à la terre.
Figure 4.13 Configuration du branchement des blocs d’alimentation.
CHAPITRE 5
RÉSULTATS ET DISCUSSIONS
Ce chapitre présente les performances de base atteintes avec le scanner bimodal LabPET-
CT et qui sont en lien avec les objectifs du présent projet de recherche décrits précédem-
ment au chapitre d’introduction. De plus, pour chaque résultat présenté, une analyse et une
discussion sont fournies en comparatif avec les performances préliminaires déjà obtenues
sur des bancs de tests. Ainsi, ce chapitre se divise en deux grandes parties correspondant
aux performances de chacune des modalités d’imagerie TEP et TDM.
5.1 Stabilité thermique du scanner
Deux thermocouples ont été disposés dans la cavité interne du scanner pour valider la
stabilité thermique autour des détecteurs. De plus, sur chacune des languettes les deux
capteurs thermiques (figure 3.8) situés près des ASIC servent à mesurer la température
environnante des détecteurs. À cause de la proximité des capteurs thermiques avec les
ASIC périphériques, la température attendue sera beaucoup plus élevée que la tempéra-
ture réelle ressentie par les détecteurs plus éloignés des ASIC. Le scanner a été mis en
opération normale avec les dispositifs thermoélectriques en régime maximal. Après trois
jours d’opération sans interruption, la cavité interne est restée stable à 21,5◦C et les 48
capteurs thermiques des 24 languettes ont affichés une température moyenne fixe de 34
avec une variation de ± 1◦C.
5.2 Performance TEP
Cette section couvre les résultats obtenus en opérant le scanner dans le mode d’imagerie
TEP. Pour tous ces résultats, aucun gain supplémentaire variable n’a été utilisé par canal
et seul le gain CSP typique en mode TEP est actif (tableau 3.1). Le VSET de tous les ASIC
a été fixé à un niveau optimal de 1270 bins dans le Control Panel et permet de maximiser
l’utilisation de la plage dynamique d’entrée des CAN. La polarisation de chaque matrice
de PDA a été fixée entre 5 à 10 VDC en dessous de la tension de polarisation de claquage
du premier pixel de la matrice (claquage observé si le détecteur compte dans l’obscurité
plus de 100 évènements/s).
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5.2.1 Résolution en énergie
La résolution en énergie TEP a été mesurée en utilisant une tige de germanium (68Ge)
émettrice de photons d’annihilation de 511 keV et placée dans l’anneau du scanner. La
présence ou non d’évènements confirme le bon fonctionnement du pixel de détection. Ainsi,
sur les 3011 canaux fonctionnels électriquement au niveau des ASIC en TEP, 2 962 canaux
fonctionnent avec les détecteurs, soit environ 96% sur l’ensemble des 3 072 canaux que
possède le LabPET-CT. Pour tous ces canaux fonctionnels, une résolution en énergie a
été mesurée à partir de la largeur à mi-hauteur de l’estimation gaussienne du spectre en
énergie autour de 511 keV. La figure 5.1 montre la moyenne de la résolution en énergie
regroupée par canal de tous les modules de détection du scanner. Cette disposition permet
d’identifier les variations de résolution en énergie en fonction des pixels. Ainsi, l’analyse
de la figure montre des pics de résolution (détériorations) dans les pixels périphériques.
Les meilleures résolutions en énergie sont mesurées dans les pixels internes des modules de
détection. En moyenne, le LabPET-CT possède une résolution en énergie globale de 22,1
± 2%.
Figure 5.1 Résolution en énergie TEP moyenne par canal de détection du scan-
ner LabPET-CT.
Les pixels périphériques du module de détection sont reconnus pour avoir des courants
d’obscurité plus élevés dus à l’absence d’un anneau de garde autour de la matrice de ces
pixels de PDA [Bérard et coll., 2009]. Ceci explique la détérioration de la résolution en
énergie dans les pixels situés aux extrémités de la matrice de détection (pixels 0 à 7, 8, 15,
16, 23, 24, 31, etc). De plus, les pics de détérioration de résolution observés aux 8 canaux
situés aux extrémités (0, 7, 24, 31, 32, 39, 56 et 63) proviennent possiblement des fuites
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Figure 5.2 Histogrammes du spectre en énergie TEP alignés de cinq canaux
d’une tige de 68Ge montrant l’estimation gaussienne autour du photopic et la
fenêtre d’énergie de 350-650 keV.
de lumière à la jonction des feuilles de réflecteur extérieur. Par ailleurs, la résolution en
énergie de 22% du scanner complet est très comparable au résultat préalablement mesuré
avec ce type de détecteur [Bergeron et coll., 2015]. Avec cette résolution en énergie, il est
possible d’appliquer une fenêtre d’énergie minimale de 400-650 keV qui englobe tous les
photopics tout en retirant le maximum d’évènements diffusés (figure 5.2). Cependant, tout
comme le LabPET, ce scanner pourrait être opéré avec une fenêtre d’énergie de 350-650
keV voire 250-650 keV pour optimiser la sensibilité de détection.
5.2.2 Résolution temporelle
Pour caractériser la résolution temporelle du LabPET-CT, deux modules de détection
situés l’un en face à l’autre sont utilisés. Une tige de germanium (68Ge) est placée au
centre du champ de vue et sa faible activité radioactive permet de réduire l’impact des
coïncidences fortuites sur la mesure. De plus, une fenêtre d’énergie de 350-650 keV est
appliquée aux 64 canaux de détection de chacun des modules afin de retirer les évène-
ments provenant de bruit électronique et des effets Compton de faible énergie. Une fenêtre
temporelle très large de 44,4 ns est préférée à la fenêtre normale de 22,2 ns en raison
des effets de désalignement temporel de certains canaux coïncidents qui enregistrent des
délais de plus de 10 ns. Pour faciliter l’interprétation des résultats, les histogrammes du
spectre temporel des 64 canaux coïncidents sont alignés manuellement comme illustré à la
figure 5.3. Le plancher des histogrammes est nul, ce qui résulte par la présence majoritaire
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de coïncidences vraies et diffusées. Sur l’ensemble des données, la résolution temporelle
moyenne de coïncidence mesurée atteint 4,8 ± 1,4 ns (LMH).
Figure 5.3 Histogrammes du spectre temporel de coïncidences alignés d’une
tige de 68Ge.
Cette valeur de résolution est très similaire au résultat préliminaire déjà obtenu avec ce
type de détecteur et d’électronique [Bergeron et coll., 2011]. La résolution temporelle en
dessous de 10 ns, favorise le choix d’une fenêtre temporelle étroite qui permet de réduire
l’impact des coïncidences fortuites.
5.2.3 Capacité de comptage du micrologiciel et temps mort du
système
Pour caractériser la capacité d’acquisition et de traitement du micrologiciel TEP du
LabPET-CT, le taux de comptage des évènements bruts individuels a été mesuré en
utilisant un module de détection. Chaque photon d’annihilation détecté génère un évè-
nement de 28 échantillons (octets) à la sortie du CAN et qui sont ensuite analysés dans
le FPGA. Pour chaque évènement, ces échantillons sont accompagnés de huit octets de
données qui contiennent les informations sur l’étampe de temps, le niveau du plancher,
etc. Ainsi en comptage individuel brut, un événement TEP génère au total 36 octets de
données. La figure 5.4 montre la capacité de comptage des évènements bruts TEP en pla-
çant une source radioactive très forte (18F) dans l’anneau, ainsi que le comptage théorique
déduit de la courbe linéaire extrapolée à activité faible. Une fenêtre d’énergie de 350-650
keV a été appliquée sur tous les canaux pour retirer les évènements provenant du bruit
électronique et des faibles énergies des photons diffusés. Dans cette condition, 70% des
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évènements totaux détectés sont retirés de la chaîne de traitement. Ainsi, le système du
LabPET-CT possède une capacité de traitement maximale d’évènements bruts de ∼17
500 cps/canal. Il est important de savoir que ce taux de comptage brut sert seulement à
caractériser le micrologiciel de l’électronique numérique en faisant abstraction des cartes
électroniques subséquentes de la figure 4.1. Dans les conditions normales d’opération du
scanner, les échantillons bruts ne sont pas nécessaires à la détection de coïncidences et
seules les données analysées (huit octets) sont transmises aux autres cartes électroniques.
Figure 5.4 Capacité de comptage des évènements individuels TEP par canal
du micrologiciel du LabPET-CT pour une fenêtre d’énergie de 350-650 keV.
La saturation du taux de comptage en présence de fortes radioactivités dans l’anneau
révèle la présente d’un temps mort non-paralysable qui est limité principalement par la
capacité de traitement du micrologiciel. Précédemment dans le LabPET, cette limitation
provenait du goulot de traitement entre le DSP et le FPGA. Grâce à la suppression de
ce goulot dans le micrologiciel du LabPET-CT, la capacité de traitement est maintenant
15% plus performante [Tétrault et coll., 2010].
5.2.4 Taux de comptage effectif (NEC)
Le taux de comptage effectif a été mesuré à l’aide d’un cylindre de 15 × 15 mm2 rempli
d’une source radioactive très forte (18F) et placé au centre du champ de vue du scanner.
Plusieurs mesures de données ont été effectuées à des intervalles de temps prédéterminés
et pendant un temps d’acquisition (Tacq) fixe jusqu’à ce que l’activité radioactive descende
en dessous d’un certain seuil. La fenêtre d’énergie a été fixée à 250-650 keV, et la fenêtre
temporelle élargie à 22,2 ns. Pour chacune des acquisitions effectuées, l’électronique de
coïncidence retourne les coïncidences promptes (CTOT ) ainsi que les coïncidences fortuites
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(CF ). Ces dernières sont estimées à partir d’une fenêtre temporelle décalée [Tétrault,
2006]. À partir de ces données, le taux de coïncidences vraies + diffusées (TV D), celui de










TV D + TF
La figure 5.5 présente les trois courbes correspondant à chacune des équations ci-haut
pour une activité radioactive qui varie de 2 à 400 MBq. Les taux de coïncidences vraies
et diffusées sont gardés ensemble pour simplifier les opérations sans avoir à recourir à
des méthodes d’estimation de la fraction de diffusées en utilisant des sinogrammes. Le
maximum de la courbe du NEC est atteint autour de 250 MBq et correspond à 175 kcps.
Une perte de 10% de la courbe du taux de coïncidences TV D par rapport à une courbe
linéaire extrapolée à activité faible, est enregistrée autour de 137 MBq/173 kcps. Cette
valeur d’activité maximale d’opération est très largement supérieure aux 10 à 30 MBq
nécessaires pour la grande majorité des études sur petits animaux.
Figure 5.5 Taux de comptage effectif (NEC) du LabPET-CT à une fenêtre
temporelle de 22,2 ns et une fenêtre d’énergie de 250-650 keV.
La comparaison de cette valeur de NEC (250 MBq/175 kcps) avec celles des scanners
existants (tableau 2.4), montre que le ratio NEC par rapport à l’activité de saturation
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est beaucoup plus faible pour le LabPET-CT. Cela s’explique d’une part par la faible
couverture axiale des détecteurs qui n’est que de 10 mm pour LabPET-CT par rapport
au 50 mm à 120 mm pour les scanners existants. D’autre part, le désalignement temporel
de plusieurs canaux entraîne des délais temporels de plus de 10 ns causant ainsi la perte
de nombreuses coïncidences au-delà de la fenêtre temporelle de 22,2 ns (± 10,1 ns), sans
compter un taux de coïncidences fortuites aussi plus élevé, proportionnellement à la largeur
de la fenêtre. Ainsi, la correction du délai temporel de chaque canal devrait optimiser la
sensibilité et le NEC.
5.2.5 Résolution spatiale intrinsèque
La résolution spatiale intrinsèque au détecteur peut être estimée dans les trois axes (axial,
transaxial et radial). Cette mesure s’effectue au moyen de sources radioactives ponctuelles
submillimétriques déplacées linéairement avec des pas fins sur chacun des axes. Ainsi pour
chaque axe, une fonction de réponse est déduite des nombres de coïncidences trouvés
pour les différents pas. Les largeurs à mi-hauteur des fonctions de réponse permettent
d’obtenir la résolution spatiale intrinsèque des détecteurs. Dans le cadre du présent projet
de recherche, ces mesures n’ont pas pu être effectuées à cause du manque de mécanisme
motorisé pour faire déplacer la source ponctuelle dans les axes radial et transaxial. Et
dans la direction axiale, un bris du moteur du lit et le délai long de réparation ont réduit
toute chance d’effectuer cette mesure. Cependant, les résultats préliminaires rapportés par
Mélanie Bergeron lors de la caractérisation du même module de détecteur, rapporte une
résolution spatiale intrinsèque de 0,86 ± 0,04 mm (LMH) à une fenêtre d’energie de 400-
650 keV [Bergeron et coll., 2015]. Le scanner TEP/TDM utilise la même géométrie ainsi
que le même type de détecteur que le prototype des études préliminaires. Par conséquent,
une résolution spatiale intrinsèque très similaire à celle de Bergeron devrait être attendue.
Cette performance serait donc très comparable à celle des scanners TEP existants (section
2.1.4).
5.3 Performance TDM
Cette section présente les résultats obtenus en opérant le scanner dans le mode d’imagerie
TDM. Toutes les mesures ont été effectuées au moins cinq heures après le démarrage
électrique du scanner pour s’assurer d’une stabilité thermique suffisante dans la cavité
interne. Aucun gain variable n’a été appliqué dans les ASIC et seul le gain CSP typique
en mode TDM est actif (tableau 3.1). Le VSET de tous les ASIC est fixé à 1270 bins,
tel que dans le mode TEP. Les polarisations de chaque matrice de PDA sont diminuées
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de 10 à 20 VDC par rapport à celles trouvées précédemment en TEP afin de garder les
évènements détectés dans la première moitié de la plage dynamique des CAN. En effet,
contrairement en TEP où toute la plage dynamique des CAN est utilisée (0 à 255 bins
pour 8-bits de résolution), en TDM la grande majorité des évènements détectés dépasse
rarement la moitié de la plage d’échantillonnage des CAN. Ainsi, pour optimiser la bande
passante de transmission des données, seuls les histogrammes des évènements contenus
dans la première moitié (0 à 127 bin) sont envoyés vers le PC.
5.3.1 Résolution en énergie
La résolution en énergie TDM a été estimée en utilisant une tige d’Américium (241Am)
émettrice de photons gamma monochromatiques de 59,5 keV d’énergie. Tout comme en
TEP, les mesures ont portées sur l’ensemble des détecteurs fonctionnels en TDM. Sur ce
point, les tests effectués ont montré que sur les 2883 canaux fonctionnels électriquement
au niveau des ASIC en mode TDM, seulement 2708 d’entre eux sont opérationnels avec les
détecteurs. Ce qui représente près de 88% sur l’ensemble des 3 072 canaux que possède le
LabPET-CT. Pour ces canaux, la résolution en énergie a été directement calculée à partir
de la largeur à mi-hauteur des histogrammes TDM envoyés par les cartes numériques. La
figure 5.6 montre la compilation de la moyenne des résultats obtenus en fonction de la
position du pixel de détecteur. La nomenclature des pixels est la même que celle utilisée
précédemment en TEP (figure 5.1). Tout comme en TEP, les pixels périphériques enre-
gistrent des résolutions dégradées par rapport aux pixels internes. En moyenne, le scanner
possède une résolution en énergie TDM de 50,45% ± 8,31% (LMH).
Figure 5.6 Résolution en énergie TDM moyenne par canal de détection du
scanner LabPET-CT.
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Sur l’ensemble des pixels, ceux entre 56 à 63 enregistrent des résolutions en énergie beau-
coup plus dégradées (figure 5.6). Ces pixels sont les plus rapprochés physiquement des
ASIC et donc ceux qui sont plus exposés à la chaleur dégagée par les ASIC. Plus haut, il
a été question des perturbations thermiques sur les performances de la PDA et du scin-
tillateur. Par ailleurs, par rapport aux études préliminaires menées par Mélanie Bergeron,
la résolution en énergie TDM du scanner est 10% plus élevée [Bergeron et coll., 2015]. La
détérioration de cette performance s’explique de deux façons :
– La température d’opération des détecteurs est plus élevée dans le scanner à cause
de la densification électronique et des nombreuses sources de chaleur ;
– La densification électronique dans le scanner engendre davantage de bruit électro-
nique au niveau des ASIC et contribue à la détérioration du rapport signal sur bruit
des très faibles impulsions générées par les photons TDM de 60 keV.
5.3.2 Capacité de comptage du système d’acquisition TDM
Tout comme en TEP, le micrologiciel TDM possède une limitation au niveau de la capacité
de traitement de données. Cette performance est d’autant plus importante en TDM, car
elle permet de connaître le flux de transmission optimal des rayons X pour ne pas saturer
le système d’acquisition. Pour estimer cette performance, un tube à rayons X de flux très
élevé (FMT/CBM 65 B-50W, FeinFocus) a été placé en face d’un module de détecteur. Un
filtre de durcissement du faisceau en cuivre de 1,2 mm d’épaisseur est placé à l’ouverture du
tube pour refléter la configuration du scanner. Ce tube est opéré à 65 kV avec une variation
de courant de 10 µA à 700 µA. Pour chaque canal, un seuil de comptage optimal autour
de 34 keV a été mesuré en utilisant la source de 59,5 keV 241Am (figure 5.7). Ce seuil est
appliqué à tous les canaux afin de retirer les évènements provenant du bruit électronique.
À chaque variation de courant du tube à rayons X, 240 histogrammes TDM à une période
de 500 ms sont collectés par canal, puis intégrés ensemble pour obtenir la moyenne du
taux de comptage des évènements TDM de la figure 5.8. La saturation de la capacité
de traitement survient autour de 600 µA et correspond à un taux de comptage de 900
kcps/canal. La perte de 10 % acceptable par rapport à une courbe théorique obtenue par
extrapolation linéaire à faible courant du tube, est observée à 64 µA avec 390 kcps/canal.
Cette valeur de saturation est trois fois plus faible que le taux maximal de comptage de 2,75
Mcps/canal répertorié par Riendeau lors du développement de l’algorithme de comptage
TDM [Riendeau et coll., 2008]. Cette différence s’explique principalement par une seule
raison. Les PDA ont été polarisées de manière à avoir le photopic de la source 241Am
autour de 60 bins du CAN (figure 5.9), soit à la moitié de la plage dynamique utilisée (0
84 CHAPITRE 5. RÉSULTATS ET DISCUSSIONS
Figure 5.7 Histogramme en énergie d’un canal de détection du LabPET-CT
opéré en mode TDM avec une source de 59,5 keV 241Am
Figure 5.8 Taux de comptage TDM par canal de l’algorithme d’extraction
d’énergie du LabPET-CT.
à 127 bin). Ainsi, lorsque le courant du tube augmente, des évènements supplémentaires
excèdent au-delà de cette plage dynamique utilisée, comme il est montré à la figure 5.9
pour les courbes de 30 µA et 300 µA où les évènements sont non nuls à la bin 127. Ceci
engendre la perte de tous les évènements au-delà de cette bin maximale, contrairement
au cas de Riendeau où toute la plage de 256 bins était utilisée. Pour pallier ce problème
de limitation de la plage dynamique, les tests ont révélé qu’il est possible de réduire
considérablement les évènements excédentaires de la plage de 128 bins en réduisant de 5
à 15 VDC la polarisation des PDA pour décaler le photopic à gauche de l’histogramme.
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Figure 5.9 Histogramme en énergie de la source 241Am et du tube à rayons X
à différents courants.
5.3.3 Résolution spatiale
La résolution spatiale TDM est estimée à partir de la réponse du système à un métal très
atténuant comme un filament de tungstène de diamètre submillimétrique. Cette manipu-
lation implique la reconstruction de l’image du filament. Cependant, l’adaptation de la
méthode de reconstruction d’image développée par Thibaudeau pour le scanner LabPET-
CT, ne relève pas du cadre du présent projet de recherche. Par conséquent, il n’était pas
possible d’effectuer toutes les manipulations nécessaires pour la mesure de la résolution
spatiale TDM. Toutefois, une étude similaire a été effectuée par Bergeron lors de la carac-
térisation du module de détection. Les résultats obtenus affichent une résolution spatiale
de 0,66 mm (LMH de la FDL) ou 1,18 lp/mm (10% de la FTM) [Bergeron et coll., 2015].
Si la même résolution se confirme dans le scanner complet, le LabPET-CT aura une réso-
lution spatiale largement inférieure aux scanners TDM existants (section 2.2.5). Toutefois,
un tel résultat est attendu en raison de la taille des pixels de détection plus élevée dans le
LabPET-CT que dans les scanners TDM dédiés.
5.4 Conclusion
Ce chapitre a exposé les résultats obtenus sur le scanner intégré LabPET-CT par rapport
à chacune des modalités d’imagerie TEP et TDM. Le système de conditionnement d’air
choisi permet de stabiliser la température des détecteurs autour de la région favorisant
une performance optimale. L’intégration du système semble ne pas avoir d’impact sur les
performances TEP, notamment la résolution en énergie et la résolution temporelle dont les
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valeurs sont très similaires à celles des études préliminaires. La suppression du DSP de la
chaîne de traitement TEP a eu un impact positif sur la capacité maximale de traitement
des données. Toutefois, le NEC est beaucoup affecté par la faible couverture axiale des
détecteurs et le désalignement temporel des canaux de détection. Dans le mode d’imagerie
TDM, l’intégration des systèmes a eu un certain impact sur la résolution en énergie,
notamment à cause du faible rapport signal sur bruit des rayons X TDM par rapport
aux photons d’annihilation TEP. De plus, l’utilisation de la moitié de la plage dynamique
permet certes d’optimiser considérablement le temps de transmission des histogrammes
TDM vers l’ordinateur, mais aussi cela entraîne la perte des évènements dus à l’empilement
à fort courant du tube à rayons X et donc de la sensibilité. Ce problème doit être pris en





Ce document présente les travaux de recherche sur l’intégration électronique et la carac-
térisation d’un scanner bimodal dédié à la recherche préclinique. Ce scanner possèdera
l’unique capacité à sortir une image fonctionnelle TEP et une image anatomique TDM à
partir d’un système d’acquisition. Présentement, tous les scanners TEP/TDM existants
se composent par une juxtaposition de deux scanners avec chacun possédant sa propre
électronique d’acquisition et de détection. Ce dédoublement systémique est la solution à
l’incapacité des détecteurs d’être à la fois assez sensibles pour la détection des faibles éner-
gies des rayons X TDM et des énergies élevées des photons d’annihilation TEP. Toutefois,
en 2005, le GRAMS et le CIMS ont collaboré pour le développement d’un scanner pré-
clinique TEP, le LabPET™ qui possède un système de traitement en temps réel capable
d’effectuer une acquisition TDM en mode comptage de photon avec une mesure spectro-
scopique. De plus, depuis quelques années, les deux groupes de recherche travaillaient sur
le développement d’un nouveau détecteur basé sur des photodiodes à avalanche (PDA) et
des scintillateurs LYSO. Les études préliminaires effectuées sur ce détecteur ont démontré
sa capacité à détecter aussi bien les photons TDM et TEP. C’est dans ce contexte que
s’incorpore le présent projet de recherche dont l’objectif était de finaliser la réalisation
de ce prototype de scanner bimodal TEP/TDM, dénommé LabPET-CT qui intègre ce
nouveau détecteur avec l’électronique du LabPET™.
Pour mener à bien ces travaux d’intégration du LabPET-CT, il était nécessaire de
connaître le système actuel du LabPET™ , notamment son électronique numérique de
traitement et d’analyse de données, dont le micrologiciel a été modifié et optimisé pour
prendre en compte les changements reliés à l’utilisation du nouveau module de détection.
L’énorme défi technologique du présent projet se situait au niveau de l’intégration du
module de détection avec le nouveau circuit intégré à application spécifique (ASIC) qui
contient l’électronique frontale de conditionnement des signaux du détecteur. Relever ce
défi a nécessité le développement d’un procédé de micro-assemblage de type flip-chip à
haut rendement de réussite, grâce au partenariat du labo 3IT-Micro et de CMC Microsys-
tems. Par ailleurs, des outils supplémentaires de gestion des acquisitions ont été développés
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pour mieux s’interfacer avec les différents périphériques entourant le scanner, notamment
le tube à rayons X et les moteurs. Le scanner intégré possède un anneau complet de 168
mm de diamètre et 3 072 canaux de détection basés sur des matrices de PDA/LYSO. La
permutation entre les modes d’imagerie TEP et TDM se fait en insérant ou non le tube à
rayons X dans l’axe axial des détecteurs sans avoir à modifier la position du lit du sujet.
Pour valider le LabPET-CT, des études de caractérisation en termes de performances TEP
et TDM ont été menées en lien avec les objectifs du présent projet de recherche. Dans le
mode d’opération TEP, les résultats obtenus en termes de résolution en énergie et des ré-
solutions temporelle et spatiale, sont meilleures par rapport à ceux du LabPET™[Bergeron
et coll., 2014]. L’optimisation du micrologiciel a permis d’accroître de 15% la capacité de
comptage du système par rapport à celui du LabPET™. Néanmoins, à cause d’une faible
couverture axiale des détecteurs par rapport aux scanners existants, le NEC est davantage
affecté. Par ailleurs, dans le mode d’opération TDM, la résolution en énergie est détériorée
d’environ 10% par rapport aux résultats préliminaires obtenus avec ce type de détecteur.
Cela s’explique en partie par le bruit thermique et le bruit d’intégration qui sont beau-
coup plus importants dans le scanner complet et qui contribuent à une détérioration du
faible rapport signal sur bruit généré par les photons TDM de 60 keV. Toutefois, malgré
ces limitations qui sont inhérentes à un prototype de démonstration, le LabPET-CT de-
vrait permettre d’atteindre l’objectif de la validation du concept de l’imagerie bimodale
combinée sur la base d’une plateforme commune d’acquisition des images.
6.2 Retour sur les objectifs et les contributions origi-
nales
L’objectif principale de ce projet de recherche visait à intégrer et valider le LabPET-CT,
la nouvelle génération de scanners à deux modes d’imagerie TEP/TDM et avec un seul
système de détection. Les sous-objectifs étaient de :
– Réduire les effets thermiques sur les détecteurs en assurant une température stable
inférieure à 50◦C autour de la région sensible des détecteurs ;
– Limiter l’impact du bruit électronique d’intégration en assurant un rapport signal
sur bruit (RSB) assez élevé pour détecter les photons TEP et TDM ;
– Caractériser le temps mort et le taux maximal de comptage de l’électronique d’ac-
quisition dans les deux modalités TEP et TDM ;
– Évaluer la résolution moyenne en énergie de tous les canaux combinés du système
dans les deux modes d’acquisition TEP et TDM ;
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– Caractériser la résolution temporelle moyenne en coïncidence de 2 canaux opposés
et de deux modules de détection opposés ayant chacun 64 pixels ;
– Évaluer le taux de comptage effectif maximal en TEP ;
– Évaluer la résolution spatiale intrinsèque dans les deux modes d’acquisition TEP et
TDM.
Tel qu’il a été présenté dans le chapitre 5 :
– La température a été maintenue stable autour de 21,5 ◦C dans la cavité interne du
scanner et autour de 34 ◦C dans la région des languettes où se situent les ASIC et
les détecteur. Pour conditionner cette température, deux dispositifs thermoélectrique
ont été installés sur le toit du scanner ;
– La gestion du bruit électronique du scanner intégré a permis la détections des photons
d’annihilation TEP et des rayons X TDM à partir de la même électronique. Pour
cela, il a fallu adopter les méthodes de gestion du bruit d’interférences (présentées
à la section 4.3.5) notamment au niveau des blocs d’alimentation et des nombreux
câbles acheminant les alimentations à l’ensemble des cartes électroniques ;
– Le temps mort et le taux maximal de comptage de l’électronique d’acquisition ont
été estimé pour les deux modalités d’image. Avant d’effectuer ces mesures, une mo-
dification et une mise à jour du micrologiciel de traitement numérique TEP et TDM
étaient nécessaires comme présenté à la section 4.1.2 ;
– Pour finir, sur les quatre performance TEP et TDM des sous-objectifs, trois ont été
atteints notamment la caractérisation de la résolution en énergie, de la résolution
temporelle et du taux de comptage effectif du scanner complet. Avant d’effectuer
ces mesures, il était nécessaire d’assembler et d’intégrer toutes les languettes et
détecteurs constituant l’anneau de détection TEP/TDM. Cette tâche représentait
la principale difficulté qui pouvait mettre en péril la réussite de ce projet. Ainsi, sa
réalisation a permis entre autres le développement d’un procédé de micro-assemblage
flip-chip à haut rendement qui a servi pour l’intégration des détecteurs et des circuits
intégrés sur la languette. La mise en place de ce procédé a servi non seulement pour
le LabPET-CT, mais également pour d’autres projets, notamment celui du LabPET
II, un scanner TEP commercial à haute résolution [Gaudin et coll., 2015, 2017].
6.3 Améliorations et travaux futurs
Plusieurs canaux du scanner sont défectueux à cause d’une mauvaise soudure des inter-
connexions de certains ASIC. Si c’est possible, il faudrait remplacer les six languettes
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analogiques présentant ce genre de problème. Au niveau du système de refroidissement de
la cavité interne du scanner, il existe un écart énorme entre la température à l’arrière de
la cavité et celle proche des détecteurs. Cela provient du fait que les dispositifs thermo-
électriques ont été montés loin des détecteurs. Pour résoudre ce problème et uniformiser
la température, il faudrait utiliser davantage de convection forcée dans la cavité.
La prochaine étape serait de valider le fonctionnement du LabPET-CT en termes de
qualité d’images TEP et TDM. Pour cela, il faudrait tout d’abord développer un outil
pour mesurer le désalignement temporel de chaque canal afin que des corrections puissent
être appliquées directement dans le micrologiciel du scanner. Après il faudrait mettre en
place un protocole d’acquisition qui coordonnera les mouvements des différents moteurs
avec le début et la fin de l’acquisition, notamment, le lit du sujet qui doit se déplacer dans
l’axe des détecteurs et effectuer des pas durant l’acquisition TEP. Ce nouveau protocole
devrait définir une méthode d’acquisition TDM précise, c’est à dire effectuer un mouvement
hélicoïdal linéaire du tube à rayons X ou simplement un mouvement rotatif de pas. Tout
dépendant de la méthode choisie, il aura une limitation au niveau de la réponse du système
d’acquisition et de traitement qui limitera la vitesse maximale de la rotation du tube. Par
ailleurs, tout comme en TEP où une collimation des détecteurs est effectuée directement
dans l’électronique de coïncidence, il faudrait mettre sur pied une méthode de collimation
en TDM en utilisation la position relative du tube à rayons X dans l’anneau. Cette méthode
nécessiterait d’activer et de désactiver des cartes numériques en fonction du mouvement
rotatif du tube. Au niveau de la reconstruction d’image TDM, il serait pertinent de vérifier
si la résolution en énergie de 50% permettrait d’utiliser les mesures spectroscopiques des
photons ou simplement d’effectuer le comptage des photons.
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